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第１章  緒論 
 
1 .1  歩行動作における体幹姿勢  
高 齢 者 や 障 害 の あ る 人 が 自 立 し た 生 活 を 過 ご す た め に は 歩 行 で き る こ
とが重要な要素である．日常生活動作能力の国際的な評価法の一つに機能
的自立度評価法（ Functional  Independence  Measure ;  FIM）がある．FIM
では移動能力を移動可能な距離，補装具の利用，必要な介助量によって評
価している（道免ら， 1990）．移動能力の自立度を高めるには，転倒を回
避するための安全性に関する能力に加えて，一定の距離を移動するための
体力や出力されたエネルギーを有効に使える技能が必要であろう．これま
でも多くの先行研究が高齢者歩行の特徴や，高齢者が自立して歩行するた
めの方策を報告している．一方で，加齢に伴う骨関節疾患のなかでも脊柱
変形の罹患率は特に高く（ Yoshimura ら， 2009），脊柱変形による体幹姿
勢の変化は歩行動作にも影響を及ぼすと考えられるが，脊柱変形を有する
高齢者の歩行動作の特徴は明らかでなく，歩行能力を高めるための方策に
ついても確立されていない．なお，本論文では「歩行能力」を歩行で移動
する能力と定義し，歩行の動作的な特徴を示す場合は「歩行動作」とする．  
Perry（ 1992）は，人の歩行動作において身体を移動させる役割をもつ
下肢と骨盤をロコモーター，骨盤の上で自らの姿勢を保持することが主な
役割である頭部，体幹および上肢をパッセンジャーと呼んでいる． Perry
（ 1992）が指摘するように歩行動作は基本的には下肢による運動であるた
め，これまでの多くの歩行動作に関する研究では，主に下肢の動きや力発
揮に着目しているようである．  
古名ら（ 1995）は， 1131 名の高齢者を対象にして歩行動作を調べた結
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果，加齢に伴い歩行速度および歩行比（歩幅をケイデンスで除した値）は
低 下 し ， 歩 行 パ タ ー ン は 小 刻 み 歩 行 に 移 行 す る と 報 告 し て い る ． 西 澤 ら
（ 2000）は， 644 名の高齢者と 45 名の若年者における歩行動作を分析し
た結果，加齢変化を強く受ける主成分はいずれも歩幅に関するパラメータ
と考えられ，高齢者歩行における歩行速度低下の主な原因は歩幅の減少に
よるものであったと報告している．岡田ら（ 2004）は， 249 名の高齢者を
対象に，歩行動作における下肢関節の力学的仕事を調べた結果，歩行動作
における脚全体の正仕事は 65 歳から 86 歳までの間に約 13%の低下を示し
たが，この低下の約 70%は足関節の仕事の低下であったと報告している．
これらの先行研究から高齢者の歩行能力を高めるトレーニングにおいては，
特に足関節底屈筋群を強化し，歩幅を増大させることが重要であると考え
られている．  
歩行動作における体幹姿勢に着目した研究も行われている． Muraki ら
（ 2012）は， 2215 名の日本人高齢者を対象に歩行速度，脊柱変形，転倒
歴の関連を 3 年間に渡り前向調査した結果，歩行速度の低下と転倒歴の間
には関連性が認められたが，脊柱変形と転倒歴の間には関連性がみられな
かったことから，高齢者における転倒リスクは体幹よりも下肢の運動機能
との関係が強いことを示唆している．一方で，Kado ら（ 2007）による 1883
名のアメリカ人高齢者を対象とした脊柱後弯変形と転倒リスクに関する研
究では，男性における脊柱後弯変形は年齢，体格，骨密度，運動習慣，自
覚的な健康状態および精神状態等の転倒と関連しうる要因を除いた後も，
転倒リスクを高める独立した要因であり，身体の姿勢変化による力学的な
要因が転倒に繋がる可能性を示唆した．また，福田ら（ 2013）は， 42 名
の女性高齢者における脊柱変形と歩行速度の関係を分析し，脊柱変形が軽
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度の場合は歩行速度への影響はあまりないが，変形が進行し体幹の前傾角
度が大きくなるほど歩行速度は低下したと報告している．これらの先行研
究は，脊柱変形を有する高齢者では体幹姿勢の変化に対して下肢の動作を
適応させることが歩行能力の維持にとって重要であることを示唆している． 
しかしながら，体幹姿勢の変化が歩行動作へ及ぼす影響をバイオメカニ
クス的に検討した研究は非常に少なく，高齢者が体幹姿勢の変化に対して
どの様に適応して歩行しているかは明らかではない．Neuman（ 2005）は，
歩行動作において体幹の姿勢異常は下肢の動きに影響を与え，また股関節
や膝関節の関節拘縮といった障害は体幹の過剰な動きの原因になると述べ
ている．実際に健常若年者を対象に体幹を傾斜させて歩行動作を行った研
究（ Saha ら， 2008；  Leteneur ら， 2009；  Kluger ら， 2014）では，体
幹が傾斜した歩行では支持脚の屈曲が大きくなり，主に股関節まわりの関
節トルクおよびトルクパワーの発揮パターンが大きく変化したと報告され
ている．このように体幹姿勢の変化は歩行動作に影響を及ぼすと考えられ
るが，いずれの研究も若年者を対象にしているので，脊柱変形を有する高
齢者が歩行能力を高めるための方策を検討するには不十分であろう．  
 
1 .2  体 幹 姿 勢 が 歩 行 動 作 に 及 ぼ す 影 響 に 関 す る バ イ オ メ カ ニ ク ス 的 研 究
の必要性  
今 日 の 超 高 齢 社 会 に お い て 支 援 や 介 護 を 必 要 と す る 人 は 急 速 に 増 え て
いる．平成 25 年度国民生活基礎調査によると，要支援者では「関節疾患」
が 20.7%で最も多く，次いで「高齢による衰弱」が 15.4%である．わが国
の 2005 年から 2007 年の骨関節疾患の疫学的研究（ Yoshimura ら，2009）
では，変形性膝関節症，変形性腰椎症，骨粗鬆症のうち一つ以上の徴候が
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ある人は， 40 歳以上で 4700 万人であると推定され，なかでも変形性腰椎
症の罹患率は 40 歳以上では，男性で 80.6%，女性で 64.6%と高いことが
報告されている．そして，このような運動器の機能低下が原因で日常生活
を営むのに困難をきたす歩行能力の低下あるいはその危険がある状態はロ
コモティブシンドロームと定義され，その予防法と治療法の確立が社会的
に求められている（ Nakamura， 2008）．  
変 形 性 脊 椎 症 患 者 を 対 象 と し た ト レ ー ニ ン グ に 関 す る 研 究 の 多 く は 体
幹姿勢の改善を目的としており，これらの研究では体幹伸展筋群の筋力強
化を中心としたトレーニングを一定の期間継続することで体幹屈曲姿勢が
改善したと報告している（ Bansal ら，2014；  Bal l ら，2009；  Benedett i
ら， 2008；  Katzman ら， 2007；  Sinaki ら， 2002， 2005 a， 2005 b））．
しかしながら，脊柱変形の矯正が困難な患者が，体幹姿勢の変化に対して
下肢の動きをどのように適応させれば歩行能力を維持することができ，さ
らには改善できるかといった観点による研究はなく，指導方法の指針もな
いのが現状である．  
以 上 の よ う に 脊 柱 変 形 を 有 す る 高 齢 者 の 歩 行 動 作 の 特 徴 は 明 ら か で な
く，歩行能力を高めるための方策についても確立されていない．体幹の姿
勢変化に対す下肢動作の変容に着目して歩行動作をバイオメカニクス的に
研究することは，脊柱変形を有する高齢者の歩行動作の特徴を明らかにす
るとともに，脊柱変形に伴う歩行能力の低下予防や，歩行能力が低下して
いる脊柱変形患者のための効果的なトレーニング方法を考えるための有益
な知見になると考えられる（ Figure 1 .1）．  
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1 .3  本研究の目的  
本研究の目的は，脊柱変形を有する高齢者，健常高齢者および健常若年
者の歩行動作をバイオメカニクス的に分析し，体幹姿勢の変化が歩行動作
へ及ぼす影響を明らかにすることで，体幹の姿勢変化に対する下肢動作の
適応という観点から脊柱変形を有する高齢者の歩行能力を高めるための動
作技術，筋力強化，および補装具の活用などのトレーニング方法への示唆
を得ることである（ Figure 1 .2）．  
 
1 .4  本研究の課題  
一般的に脊柱の変形が進行する程，体幹は大きく傾斜し，歩行動作への
影響も大きくなると考えられる．本研究では体幹の姿勢変化の大きさを考
慮して研究課題と実験方法を設定した．即ち，体幹が大きく傾斜した状態
での歩行は，健常若年者および健常高齢者を対象とした擬似的な体幹傾斜
歩行の実験で調べ，脊柱変形はあるものの体幹傾斜が小さい歩行は，実際
の変形性脊椎症患者を対象とした歩行実験で調べた．  
本研究の目的を達成するために，以下の 5 つの研究課題を明らかにする
ことにした（ Figure 1 .3）．   
 
研究課題  1 -1  
若年者における体幹姿勢の変化が歩行動作へ及ぼす影響を，下肢関節ト
ルク・トルクパワーおよび体幹自重モーメントに着目して分析するととも
に，体幹傾斜が歩行動作における力学的エネルギー利用の有効性に及ぼす
影響を明らかにすること．  
 
  
 
 
 
 
Figure  1.2 The purpose o f  this  study.
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Figure  1.3 The issue o f  this  study.
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研究課題  1 -2  
高齢者における体幹姿勢の変化が歩行動作へ及ぼす影響を，体幹前傾角
度の大きさと下肢関節の力学的仕事や力学的エネルギー利用の有効性との
関係から明らかにするとともに，研究課題 1-1 で得られた知見と比較する
ことで若年者と高齢者の違いについて検討すること．  
 
研究課題  2 -1  
変形性脊椎症患者の歩行動作を分析して，脊柱変形が左右下肢間の力学
的エネルギーの流れに及ぼす影響を明らかにするとともに，力学的エネル
ギーを有効に利用して歩行するための技術的要因を明らかにすること．  
 
研究課題  2 -2  
変 形 性 脊 椎 症 患 者 に 用 い る リ ュ ッ ク サ ッ ク 型 お よ び ベ ル ト 型 体 幹 装 具
について，装具の重り位置の違いが，歩行動作における体幹自重モーメン
ト，力学的エネルギー利用の有効性や力学的エネルギーの流れに及ぼす影
響を明らかにすること．  
 
研究課題  3  
研究課題 1-1 から 2-2 で得られた知見をもとに，脊柱変形を有する高齢
者の歩行能力を高めるためのトレーニング方法への示唆を引き出すこと．  
 
1 .5  作業上の仮定および研究の限界  
1 .5.1  作業上の仮定  
本研究は，以下のような仮定にもとづいている．  
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①  身体は 15 個の剛体からなるリンクセグメントモデルとみなすこができ
る．  
②  身体部分慣性係数は各被験者自身のものではないが，若年者において
は阿江（ 1996）による日本人アスリートの係数が，高齢者においては
岡田ら（ 1996）による日本人高齢者の係数が適用できる．  
 
1 .5.2  一般化・普遍化に関する限界  
①  本研究の被験者は，変形性脊椎症患者では男性 1 名，女性 4 名，健常
高齢者では男性 9 名，女性 1 名，健常若年者では男性 10 名である．こ
のように本研究の被験者は男女の性別が混在しているので，本研究の
結果から男女差について検討することはできない．また，日本人にお
ける変形性脊椎症の罹患率は男性が女性よりも多いが（ Yoshimura ら，
2009），本研究では女性患者が多いので，得られた結果の一般化には慎
重に適応する必要がある．  
②  本研究における変形性脊椎症患者は 5 名と少数である．また一般的に
変形性脊椎症は変形の大きさやパターンに個人差があり，他の運動器
疾患が合併している場合もある．したがって，本研究で扱っていない
脊柱変形の大きさやタイプの患者では，歩行動作の特徴も異なる可能
性があり，得られた結果の一般化には慎重に適応する必要がある．  
③  本研究では健常若年者および健常高齢者を被験者として模擬的な体幹
傾斜歩行を行っているが，上記②で述べたように変形性脊椎症患者は
体幹姿勢の変化のみならず下肢関節の運動器疾患を合併している場合
もある．したがって，健常者による擬似的な体幹傾斜歩行と，脊柱変
形に加えて下肢の関節可動域制限や筋力低下，平衡感覚などの全身の
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機能が低下している高齢者歩行の特徴とは異なる可能性があり，得ら
れた結果の一般化には慎重に適応する必要がある．  
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2 .1  歩行動作と体幹姿勢に関する研究  
標準的な立位姿勢を側面から観察すると，頸椎は前弯，胸椎は後弯，腰
椎は前弯を呈していて，骨盤は約 30°前傾している．これに対して病的姿
勢とは，生理的な前弯や後弯が異常に増大したり，減少したりしている状
態である（寺山ら， 1999）．  
佐藤ら（ 1985）は，脊柱変形を胸椎後弯と腰椎前弯の弯曲の増減の組み
合わせによって分類している（ Figure 2 .1）．円背は胸椎後弯が増大した状
態（ B），凹円背は胸椎後弯と腰椎前弯が増大した状態（ C），全後弯は胸椎
と腰椎がともに後弯した状態（ D），亀背は上位脊柱では直立化し，胸腰椎
移行部から腰椎の上部では後弯が増大した状態であり（ E），このなかでも
円背と凹円背の発生頻度が高い．円背変形と全後弯変形などでは体幹が前
傾位になりやすく（高畑ら， 2006），体幹が前傾姿勢となった高齢者では
下肢が屈曲位となり，上肢は膝に手を突くか，杖，歩行器，シルバーカー
などの歩行補助具などを用いて前方へ寄りかかる様にして歩行することが
ある．また凹円背では胸椎後弯による上胴の前傾姿勢を立て直すため，過
剰に腰椎前弯を強めるので，立位では腹部を前方へ突き出した体幹後傾姿
勢になりやすい．  
福田ら（ 2013）は，女性高齢者における脊柱弯曲角度と歩行速度の関係
について調べた．その結果，体幹の前傾角度は腰椎前弯が減少するほど大
きくなり，体幹の前傾角度が大きいほど 5ｍ最大歩行速度は小さかった．
また，胸椎後弯角と仙骨傾斜角は 5ｍ最大歩行速度との関連がみられない
ことから，脊柱変形が胸椎後弯の増大にとどまるものは歩行機能が維持さ  
 Figure  2.1 Different  types o f  spinal  deforeit ies .
13 
 
 
14 
 
れやすいが，腰椎前弯が減少し体幹の前傾角度が大きくなると歩行機能が
低下しやすくなると述べている．  
体 幹 姿 勢 の 変 化 が 歩 行 動 作 へ 及 ぼ す 影 響 を バ イ オ メ カ ニ ク ス 的 に 分 析
した研究によると， Saha ら（ 2008）は，健常若年者の体幹前傾 25°およ
び 50°での歩行を分析した結果，体幹前傾歩行では立脚期の股関節屈曲，
膝関節屈曲および足関節背屈が大きくなり，このことは支持脚の屈曲によ
り骨盤を後方へ引くことで，体幹前傾による身体重心の前方変位を相殺す
るためであろうと推察している． Kluger ら（ 2014）は， Saha ら（ 2008）
と同様のデータを用いてキネティクス的分析を行った．その結果，体幹前
傾角度が大きいほど立脚期における股関節伸展トルクと股関節正仕事が大
きく，これは体幹前傾姿勢を保持するためと述べている．Leteneur ら（ 2009）
は， Saha ら（ 2008）および Kluger ら（ 2014）の研究と比べて小さな体幹
傾斜角度（約 5°）で，健常若年者における体幹の前傾および後傾での歩
行を分析した．その結果，体幹前傾歩行では立脚期の股関節伸展トルクが
大きく，体幹後傾歩行では立脚期の股関節屈曲トルクが大きかったと報告
している．  
江原ら（ 2002）は，歩行中に矢状面内の体幹に加わるモーメントは左右
股関節屈曲・伸展モーメントの和の反作用であり，健常成人の場合は，左
右の股関節屈曲・伸展モーメントがほぼ逆位相となり，その和はほとんど
ゼロとなるため矢上面内では体幹にほとんどモーメントが加わらないと述
べている．  
de  Groot ら（ 2014）は，胸椎後弯変形により体幹屈曲姿勢をとる高齢者
と健常な高齢者を対象に 160e に及ぶ連続歩行中の体幹加速度を計測した．
その結果，脊柱変形を有する高齢者ではストライド時間の変動係数が大き
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く歩行パターンの一貫性は崩れ，また体幹加速度の変化パターンは不規則
になっており，これらのことの要因として胸椎後弯変形では姿勢保持のた
めに体幹伸展筋群と股関節伸展筋群への負担が増大するためであろうと推
察している．  
これらの先行研究は，体幹の姿勢により歩行動作が変化すること，体幹
の姿勢保持には特に股関節筋群の役割が重要であることを示唆している．
しかし，高齢者における体幹姿勢の変化が歩行中の股関節，膝関節および
足関節の力発揮にどのような変化を生じさせるか，これら下肢関節の力発
揮の変化が体幹の姿勢保持と歩行速度の維持にどのような影響を及ぼすか
などを定量的に分析したものはみられない．  
 
2 .2  歩行動作の力学的エネルギーに関する研究  
Cavagna ら（ 1976）は，歩行動作の効率の指標として身体質量中心の位
置エネルギーと並進運動エネルギーの変換率を示す %Recovery を求め，成
人では時速 4.5ke 付近が最も %Recovery が大きく，筋による外的仕事が最
小となるため，通常に快適と感じる歩行速度では，重力を最も有効に利用
していると述べている．  
田中ら（ 2003）は，歩行動作における外的パワーと %Recovery を高齢女
性と若年女性で比較した．その結果，高齢群では一歩毎に生じる水平前方
への速度変化が若年群より大きいことから，同一速度における外的パワー
は 高 齢 群 が 若 年 群 よ り 高 く ， 速 度 が 大 き く な る ほ ど そ の 差 が 拡 大 し た こ
と，%Recovery の最大値は両群に差はないが，高齢群の %Recovery は至適
速度よりも遅い場合および速い場合では顕著に低下したことから，高齢者
では歩行速度を調節する能力が低下していると述べている．  
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Ortega と Farley（ 2005）は，歩行動作における身体質量中心の上下動
の大きさと生理的エネルギー消費の関係をみるため，健常若年者における
固 有 歩 行 と 身 体 質 量 中 心 の 上 下 動 を 平 均 69% ま で 小 さ く し た 歩 行
(Flat-trajectory walking)を比較した．その結果，Flat-trajectory walking
の生理的エネルギー消費は低速から高速までのいずれの歩行速度において
も固有歩行の約 2 倍にもなり，その原因の一つが %Recovery の低下にある
ことなどを報告している．  
Mahaudens ら（ 2009）は， 54 名の若年性特発性側弯症患者における歩
行動作の外的仕事，内的仕事，総仕事および酸素摂取量を測定し歩行の効
率に関して検討した．その結果，同一歩行速度での外的および内的仕事は，
患者群が健常者群より 7 から 22％低く，総仕事では患者群が健常者群より
7 から 13%低く，酸素摂取量は患者群が健常者群より 30％大きく，総仕事
と酸素摂取量の比から求めた歩行の効率は患者群が健常者群より 30%低か
った．そして，若年性特発性側弯症患者の歩行では，歩幅，身体質量中心
の上下動，下肢関節の可動域が小さいために外的および内的仕事が小さく
なるが，体幹の側方傾斜の増大に対応して腰部および大腿側面の筋群がよ
り多く活動することで酸素摂取量が大きくなり，結果として歩行の効率が
低下すると述べている．  
以上の研究は，健常者，高齢者および障害者を対象として，身体を単一
の質点にモデル化し（質点モデル法），主に歩行速度に着目しながら，位置
エネルギーと並進運動エネルギーの変換率や，力学的仕事と酸素摂取量の
比から効率を評価したものである．しかし，質点モデルでは回転運動エネ
ルギーや逆向きの運動をする各体節のエネルギーは無視されるので実際の
身体運動における力学的エネルギーは過小に評価されやすくなる（関屋，
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2008）．また，経済性の評価は，生理的エネルギーを力学的エネルギーに
変換する過程を含んだものであり，生理学的観点から動きの指標といえる
が，出力された力学的エネルギーがどのように利用できたかを示すもので
はないことから，阿江と藤井（ 1996）は運動技術を評価する指標の一つと
して，出力された力学的エネルギーに対する運動課題の達成度あるいはそ
れに関係する有効な力学的エネルギーの比（力学的エネルギー利用の有効
性指数， Effect iveness index of  eechanical  energy uti l izat ion．以下，
EI）を提案している．  
岡 田 ら （ 1997， 1999） は ， 関 節 に よ る 総 絶 対 仕 事 と 移 動 距 離 の 比 か ら
EI を算出して，高齢者と若年者の歩行動作を比較した．その結果，高齢者
では歩行速度が大きくなるほど若年者より EI が低くなること，高齢者で
は股関節の正仕事と足関節の負仕事の貢献度が大きく，足関節の正仕事と
股関節の負仕事が小さいことを報告している．なお，岡田らは高齢者と若
年者を対象として，主に歩行速度と力学的仕事，EI の関係を検討している
が，歩行時の体幹姿勢については述べていない．  
発 揮 さ れ た 力 学 的 エ ネ ル ギ ー を 運 動 課 題 に 応 じ て 有 効 に 使 う た め の 方
策の一つとして，身体部分間での力学的エネルギーの流れの利用がある（阿
江と藤井， 2002）．歩行動作においては左右下肢における力学的エネルギ
ーの位相は逆になっており，一方の下肢のエネルギーが増大すれば，もう
一方の下肢のエネルギーは減少することから，左右の下肢で骨盤を介して
力学的エネルギーの伝達が生じていると考えられる．そして全身の力学的
エネルギーの増減には関節トルクによるエネルギーの発生と吸収だけでな
く，関節力と関節トルクによる身体部分間のエネルギーの伝達が影響して
いるとされている（ Winter ら， 1978；  Robertson ら， 1980）．  
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歩行動作における骨盤の動きは，歩幅の増大や衝撃吸収の働きと関連付
けて検討されることは多いが，左右下肢間で力学的エネルギーを流す，あ
るいは伝達するための骨盤の動きに関する研究は少ない．法元（ 2007）は，
競歩における身体部分間の力学的エネルギー伝達に関する研究で，大きな
歩行速度を獲得するためには遊脚期後半における遊脚側股関節伸展トルク
および後向きの関節力により，遊脚側下肢から下胴を介して支持脚にエネ
ルギーを伝達し支持脚の前方速度を大きくし支持時間を短くすることが有
効であり，遊脚側股関節を後方に回転させる体幹トルクの発揮の重要性に
ついても指摘している．このように歩行動作では下肢と骨盤が協調的に動
くことで力学的エネルギーが有効に伝達されると考えると，脊柱変形によ
って脊柱可動性が低下し（高畑ら， 2006），骨盤の動きが制限されると，
左右下肢間の力学的エネルギーの流れにも影響を及ぼす可能性があると考
えられる．  
 
2 .3  歩行動作における下肢筋群の機能的役割に関する研究  
正 常 歩 行 に お け る 下 肢 筋 の 個 別 の 機 能 的 役 割 を 明 ら か に す る こ と を 目
的として，筋骨格モデルのシミュレーションを用いた研究が行われている． 
定 常 速 度 の 歩 行 動 作 に お け る 身 体 の 支 持 お よ び 前 方 推 進 に 貢 献 す る 主
な下肢の筋は，大殿筋，中殿筋，大腿広筋，ヒラメ筋および腓腹筋の 5 つ
とされ，立脚前期から中期においては，大殿筋および大腿広筋が地面反力
の水平後方成分と鉛直上方成分を生じさせることで身体質量中心の前方速
度を減速させながら上方へ持ち上げる．そして，立脚後期ではヒラメ筋お
よび腓腹筋が地面反力の水平前方成分と鉛直上方成分を生じさせることで
身体質量中心を前方へ加速し上方へ持ち上げる．中殿筋は立脚前期から中
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期では身体質量中心の上方加速に貢献し，立脚中期では前方加速にも貢献
している（ Anderson ら， 2003；  Liu ら， 2006；  Pandy と Andriacchi，
2010）．また，中殿筋には歩行中の内外側方向のバランスをコントロール
する働きがあり，中殿筋が立脚期を通して身体質量中心の内側加速度に貢
献することで，重力，立脚前期の大腿広筋，立脚後期のヒラメ筋および腓
腹筋による外側加速度と拮抗している（ Pandy ら， 2010）．  
Neptune ら（ 2001）は，足関節底屈筋群のうち単関節筋であるヒラメ筋
と二関節筋である腓腹筋のそれぞれが，歩行中の体幹および下肢の力学的
エネルギー変化にどのように貢献しているかを調べた．その結果，立脚後
期ではヒラメ筋と腓腹筋の作用が異なっており，いずれの筋も体幹を上方
へ加速させるが，その作用はヒラメ筋でより大きく，腓腹筋によるエネル
ギーの多くは下肢へ伝達され膝関節を屈曲させるよう作用していた．そし
て，ヒラメ筋は単脚支持期を通して下腿の前傾を抑え膝関節の安定性を高
める働きを有する筋であることから，ヒラメ筋が障害された場合は支持脚
の膝折れを防ぐための代償運動が必要になるであろうと推察している．  
Arnold ら（ 2005）は，単脚支持期における股関節および膝関節の角加
速度に対する、下肢筋の個別の貢献を調べた．その結果，立脚前期では主
に大殿筋が股関節伸展トルクを，大腿広筋が膝関節伸展トルクを生じさせ
るが，大殿筋は大腿広筋と同等の大きさで膝関節伸展トルクの生成にも貢
献していた．そして，立脚中期では主に中殿筋後部線維とヒラメ筋が股関
節と膝関節を伸展させていた．二関節筋であるハムストリング，大腿直筋
および腓腹筋は，単脚支持期における膝関節角加速度の生成にはあまり貢
献していなかった．これは二関節筋が関節への反対方向の作用を有するた
めであり，例えばハムストリングスは股関節伸展トルクと膝関節屈曲トル
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クを生じさせるが，股関節伸展トルクは股関節と膝関節の両方を伸展させ
る．但し，これらの結果は正常歩行を分析したものであるため，関節変形
や脳性麻痺を有する人でみられる下肢屈曲位での歩行（ Crouch gait）の場
合は，筋による関節角加速度への影響も変化するであろうと述べている．  
Sasaki と Neptune（ 2010）は，立脚期における下肢筋の収縮力が膝関
節（大腿骨と脛骨）の接触力に及ぼす影響について調べた．その結果，膝
関節接触力は立脚期で 2 つのピークがあり，第一のピークは立脚前期で主
に大腿広筋の収縮によって生じ，第 2 のピークは立脚後期で腓腹筋の収縮
で生じていた．さらに，大殿筋およびヒラメ筋は膝関節を経由していない
が，これらの筋では地面反力を増大させる間接的な作用によって膝関節接
触力の増大に貢献していた．また，立脚期において膝関節の屈曲が大きく
なると大腿広筋の活動が高まり膝関節接触力を増大させた．これらのこと
から，変形性膝関節症患者でみられる立脚期における膝関節屈曲角度の減
少は，膝関節接触力を軽減するための方略であると推察され，トレーニン
グでは大殿筋とヒラメ筋を強化して大腿広筋と腓腹筋の活動を抑えること
が，歩行中の膝関節接触力軽減に効果的かもしれないと述べている．  
異 な る 歩 行 速 度 に お け る 下 肢 筋 の 機 能 的 役 割 に 関 す る 研 究 も 行 わ れ て
いる． Liu ら（ 2008）は，低速から高速までの異なる歩行速度における身
体質量中心の前方加速および上方加速に対する下肢筋の貢献について調べ
た．その結果，大殿筋，大腿広筋，ハムストリングス，腓腹筋およびヒラ
メ筋は，歩行速度の増大に伴い身体質量中心の前方加速および上方加速へ
の貢献が高まるが，中殿筋は歩行速度によって変化しなかった．また，低
速歩行の立脚前期では筋の貢献は小さく，支持脚が真っ直ぐになることで
重力に抗していた．そして，低速度から普通速度になる際には，身体質量
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中心の上方加速に対する大腿広筋とヒラメ筋の貢献が劇的に増大していた．
Liu ら（ 2008）の研究では，身体質量中心の前方加速および上方加速に対
する中殿筋の貢献は歩行速度によって変化しなかったが，地面反力の水平
内外側成分に対する下肢筋の貢献を調べた研究（ John ら， 2012）による
と，歩行速度の増大に伴い股関節外転筋群（中殿筋および小殿筋）による
地面反力の水平内側成分への貢献が高まることで，身体の内外側方向のバ
ランスをコントロールしていた．  
Neptune ら（ 2008）は，低速から高速までの異なる歩行速度において，
体幹の支持（上方加速）と前方加速，脚の振り出しに対する下肢筋の貢献
を調べた．その結果，歩行速度の増大に伴い体幹の支持（上方加速）およ
び前方加速に貢献するヒラメ筋の筋線維正仕事が増大した．また，普通速
度（ 1.2 e/s）ではヒラメ筋の弾性エネルギー利用が最大であり，この速度
は歩行の単位距離当たりのエネルギー消費が最少になる速度と一致した．
また，脚の振り出しには腸腰筋の筋線維正仕事が主に貢献しており，高速
度においては腸腰筋が腓腹筋の貢献の低下を代償していた．  
Sasaki と Neptune（ 2006）は，同速度における歩行とランニングを比
較し，身体の上方加速と前方加速に対する下肢筋の貢献について調べた．
その結果，歩行とランニングにおいて最も顕著な違いはヒラメ筋の機能で
あった．ランニングは歩行と比較して，ヒラメ筋による身体の前方加速へ
の貢献が小さく，上方加速への貢献が大きかった．これは歩行とランニン
グでキネマティクスが異なるためであり，歩行では地面反力の水平前方成
分が最大になるタイミングで足部は身体の後方に位置するが，ランニング
では足部が身体の下に位置するのでヒラメ筋による体幹を前方加速させる
機能は制限された．  
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以上の研究は，筋骨格モデルのシミュレーションを用いて歩行動作にお
ける下肢筋の機能的役割を調べたものである．これらの研究は健常若年者
の正常歩行を対象としているが，高齢者の歩行動作を明らかにする基礎的
知見としても重要であろう．例えば，高齢者歩行の特徴の一つである立脚
後期における足関節底屈トルクの低下と歩行速度の減少（古名ら， 1995； 
西澤ら， 2000；  岡田ら， 2004）は，身体質量中心の前方加速および上方
加速に対する腓腹筋およびヒラメ筋の機能低下と解釈することができる．  
体幹が傾斜した歩行では支持脚の屈曲が大きくなること，下肢関節トル
クのなかでも特に股関節屈曲・伸展トルクの発揮パターンが大きく変化す
ることが報告されている（ Saha ら， 2008；  Leteneur ら， 2009；  Kluger
ら， 2014）．正常歩行の単脚支持期における股関節伸展トルクの生成には
主に大殿筋が貢献し，ハムストリングスの貢献は小さいとされる（ Arnold
ら， 2005）．しかし，体幹前傾による股関節屈曲角度の増大はハムストリ
ングスの股関節起始部におけるモーメントアームを増大させ，大殿筋のモ
ーメントアームは減少する（ Hoy ら， 1990）．また，筋電図を用いて固有
歩行と体幹前傾歩行を比較した研究では，体幹前傾歩行では立脚前期にお
けるハムストリングスの活動が固有歩行より大きかった（ Hashieoto ら，
1987）．これらのことは，脊柱変形で体幹が傾斜している高齢者と健常若
年者とでは，歩行動作における下肢筋の機能的役割が異なることを示唆す
るが，高齢者が体幹の姿勢変化にどのように適応して歩行速度を維持して
いるかは明らかでない．  
 
2 .4  脊柱変形に対する装具療法に関する研究  
脊柱変形の保存療法では，薬物療法，運動療法および装具療法が一般的
23 
 
である．体幹装具の機能は，（ 1）脊柱運動の抑止と安定化，（ 2）脊柱への
荷重の軽減，（ 3）腹部の保護，（ 4）脊椎配列の矯正・維持，（ 5）心理的効
果，（ 6）その他として保温効果，プラセボ効果である．脊柱後弯変形では
軟性体幹装具（軟性コルセット）またはリュックサック型体幹装具が処方
される（伊藤利之， 2014）．  
軟性コルセットとは，綿布や合成繊維のメッシュ素材を主材に，金属や
プラスチック製の支柱を用いて装具の剛性を高めたもので，肋骨下部から
骨盤上部を囲むように固定することで腹腔内圧の上昇による免荷と軽度の
運動制限を主な目的としたものであるが，軟性コルセットでは脊柱後弯を
矯正できないため姿勢改善が難しく，腰背部痛に対する改善効果が少ない
ことが指摘されている（田中ら， 2000）．   
リュックサック型体幹装具とは， Watanabe ら（ 1995）が考案した脊柱
後弯変形に対する装具で，体幹装具部分（ダーメンコルセット）と鉛を入
れた背嚢部分で構成され，背嚢の重りによって体幹を伸展させることを目
的とした装具である． Watanabe ら（ 1995）は，脊柱変形により体幹前傾
姿勢をとる 42 名の高齢者にリュックサック型体幹装具を用いたところ，
歩行時の体幹屈曲姿勢が改善し，日常生活動作が楽になったと報告してい
る．また田中ら（ 2000）は，脊柱後弯変形患者 15 名に対してリュックサ
ック型体幹装具を用いた結果，腰背痛の改善， 1 時間以上の立位または歩
行の改善などが認められたと報告している．Ishida ら（ 2008）は，脊柱変
形を有する高齢者に対するリュックサック型体幹装具の効果について，表
面筋電図を用いて分析した．その結果，歩行時における脊柱起立筋（第 5
腰椎の位置）の活動が，装具未装着時と比較して装着時では有意に減少し
たと報告している．  
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こ の よ う に リ ュ ッ ク サ ッ ク 型 体 幹 装 具 は 脊 柱 変 形 を 有 す る 高 齢 者 の 姿
勢や歩行を改善させるとともに，腰痛を軽減させる効果があると考えられ
る．しかし，変形性脊椎症患者の歩行動作においてリュックサック型体幹
装具が体幹を伸展させるモーメントをどの程度生じさせるかを定量的に調
べた研究は見当たらない．また，リュックサック型体幹装具の重り位置は
腰部または骨盤に装着されることが多いが，異なる重り位置で装具の効果
を比較した研究も渉猟した限りではなかった．  
 
以上のように，健常者，高齢者および障害者を対象として，歩行動作に
おける体幹姿勢の変化に着目したキネマティクス，キネティクスおよび力
学的エネルギーの研究が行われている．  
しかしながら，脊柱変形を有する高齢者では，体幹の姿勢変化に対して
下肢動作を適応させることが，歩行能力の維持にとって重要であると考え
られるが，体幹傾斜に対する高齢者と若年者での適応方法の違いや，下肢
関節で発揮した力学的エネルギーを有効に利用して歩行するための技術に
ついては明らかにされていない．また，リュックサック型体幹装具は，姿
勢や歩行を改善させるとともに，腰痛を軽減させる効果があると報告され
ているが，リュックサック型体幹装具のねらいとされる体幹伸展モーメン
トの増大を実際に確かめた研究はみられない．そのため，本研究において，
若年者と高齢者における体幹傾斜歩行を比較し分析すること，変形性脊椎
症患者の歩行動作における力学的エネルギーの流れを分析すること，そし
てリュックサック型体幹装具が歩行中の体幹モーメントに及ぼす影響を分
析することは，脊柱変形を有する高齢者の歩行能力を高める効果的なトレ
ーニング方法への有益な示唆になると考えられる．  
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第３章 方法 
 
本章では第 4 から 5 章に共通するデータ収集，データ処理，測定項目お
よび測定方法について述べる．  
被験者，試技条件，統計処理については各章で詳細に述べる．  
 
3 .1.  データ収集  
身体計測点 45 点と体幹装具計測点 4 点（ Figure 3 .1，3.2）の収集には，
光学式 3 次元モーションキャプチャーシステム VICON 612（ Oxford  Met r i c s
社製，第 4， 5 章）または VICON MX T-series（ Vicon Motion Systems
社製，第 6， 5 章）を用いて，歩行路を取り囲むように設置した 8 台のカ
メラを使用した（サンプリング周波数 250Hz）．同時に計測エリア中央に
埋設した 2 台のフォースプラットフォーム（ Kistler 社製， 9285B 型およ
び 9281C 型，サンプリング周波数 1000Hz）により左右の足に作用する地
面反力を計測した．  
 
3 .2.  データ処理  
分析対象試技において原則として 5 歩目の踵接地から同側の次の踵接地
までの 1 歩行周期を分析対象範囲とした．得られた 3 次元座標値は残差分
析法により最適遮断周波数を決定し， Butterworth digital  f i l ter により 5
～ 12Hz の遮断周波数で平滑化した（ Winter,  2005）．  
 平滑化した 51 点（装具なしの場合は 45 点）の計測点から身体を頭部，
上胴，下胴，両側の上腕，前腕，手部，大腿，下腿，足部および装具から
なる 16 個（装具なしの場合は 15 個）の剛体リンクモデルにモデル化した．  
 Figure  3.1 Locations o f  re f lex  markers.
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Figure  3.2 Three di f ferent types o f  spinal  orthosis .
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体 幹 は 左 右 の 肋 骨 下 端 に 貼 付 し た マ ー カ ー の 中 点 に よ っ て 上 胴 と 下 胴
に分割した．上下肢の関節中心は各関節の両側に貼付したマーカーの中点
とし，股関節については臨床歩行分析研究会の推定法をもとに関節中心を
推定した（倉持ら， 2003）．統計解析に用いる各被験者の代表値は 5 回行
った試技の平均値とした．  
 
3 .3.  算出項目および算出方法  
3 .3.1 .  キネマティクス的変数の算出  
(1)  分析点の速度および加速度  
分析点の変位データを時間で数値微分することによって，速度および加
速度を算出した．  
 
(2)  全身と部分の重心位置および重心速度，重心加速度  
平滑化した座標データから若年者においては阿江ら（ 1996）の，高齢者
においては岡田ら（ 1996）の身体部分慣性係数を用いてセグメントの質量，
質量中心位置および主慣性モーメントを算出した．装具の質量中心位置に
ついては装具の重りの四隅に貼付したマーカーの中点とした．また，全身
および部分の重心位置を時間で数値微分することによって，重心速度およ
び重心加速度を算出した．  
 
(3)  身体の部分角度および関節角度，角速度，角加速度  
Figure  3 .3 に身体の部分角度および関節角度の角度定義を示す．矢状面
において左右肩関節の中点と左右股関節の中点を結ぶ線が鉛直となす角度
を体幹部分角度とした．左右肩関節の中点と左右肋骨の中点を結ぶ線を上  
29 
 
 
 
Figure  3.3 Definit ions o f  the  segment and jo int  angles .  
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胴セグメント，左右肋骨の中点と左右股関節の中点を結ぶ線を下胴セグメ
ントとし，上胴セグメントと下胴セグメントがなす角度を上 -下胴角度とし
た．骨盤前傾角度は矢状面において左右の上前腸骨棘の中点と左右の股関
節の中点を結ぶ線が鉛直となす角度とした．骨盤側屈角度は前額面におい
て左右股関節を結ぶ線が水平となす角度とし，骨盤回旋角度は水平面にお
いて左右股関節を結ぶ線が左右軸となす角度とした．これらの体幹および
骨盤の部分角度は，矢状面，前額面および水平面において反時計まわりの
角度を正の値とした．また，角度を時間で数値微分することで角速度およ
び角加速度を算出した．  
 
(4)  歩行の基礎的要素  
身体質量中心の水平速度の 1 歩行周期における平均値を歩行速度， 1 歩
行周期に要した時間を 2 等分し，その逆数をケイデンス， 1 歩行周期の開
始時と終了時における同側踵の前後距離を 2 等分したものをステップ長，
踵接地時の両側踵の左右距離を歩隔，踵接地時の身体質量中心と足関節の
前後距離をブレーキ距離，踵接地からつま先離地に要した時間を立脚時間，
つま先離地して踵接地するまでに要した時間を遊脚時間とした．また 1 歩
行周期における身体質量中心の鉛直変位の和を求めた（ Figure 3 .4）．  
 
3 .3.2 .  キネティクス的変数の算出  
(1)  下肢関節トルク  
脚を足，下腿，大腿の 3 セグメントからなる剛体リンクにモデル化した．
Figure  3.5 に示した Free Body Diagram に基づき，各部分で式 (3 .1)～ (3 .3)
の運動方程式をたてた．  
31 
 
  =   − 
      (3 .1)  
  =   − 
  +      (3 .2)  
 =  − 
 − 
 
 + 
 
 −   +    (3 .3)  
ここで，X および Y は座標成分，は部分質量，a は部分重心の加速度，は重
力加速度， は部分の近位端の関節力， 
は部分の遠位端の関節力（足に
ついては地面反力）， I は部分の重心まわりの慣性モーメント， αは部分の
角加速度， は近位端の関節トルク， 
は遠位端の関節トルク（足につい
てはなし）， は部分の重心から近位端までの距離， 
は部分の重心から遠
位端までの距離である．  
式 (3 .1)～ (3 .3)を足，下腿，大腿の順に解くことによって， 2 次元におけ
る足関節，膝関節および股関節の関節トルクを算出した．なお，関節トル
クの符号は伸展および底屈が正，屈曲および背屈が負となるように符号の
変換を行った．  
 
(2)  下肢関節トルクパワー  
関節トルクパワー ()を式 (3 .4)より算出した．  
  =      ∙         (3 .4)  
ここで，  は関節 j における関節トルク， は関節 j における関節角速度
である．  
 
(3)  関節力パワーおよびセグメントトルクパワー  
関節力パワー ( )およびセグメントトルクパワー ()を式 (3 .5)， (3 .6)
より算出した．  
 =  ∙        (3 .5)  
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 =  ∙       (3 .6)  
ここで，  は関節 j の関節力，は関節 j の関節速度，は関節 j の関節ト
ルク， は部分 s の角速度である．  
 
(4)  下肢関節の力学的仕事  
関節トルクパワーを正と負で別々に時間積分することで，股関節，膝関
節および足関節の力学的仕事（絶対仕事，正仕事，負仕事）を算出した（式
(3 .5)～ (3 .9)）．  
   =   

 !"      (3 .5)  
  =   #$
%
!"       (3 .8)  
&  =   #$
'
!"       (3 .9)  
ここで， は関節 j がなした絶対仕事，は関節 j がなした正仕事，&は
関節 j がなした負仕事， ， #$
%， #$
'はそれぞれ関節 j における関節ト
ルクパワーの絶対値，関節トルクパワーの正の値，関節トルクパワーの負
の値である． t1， t2 はそれぞれ 1 歩行周期の開始時間，終了時間である． 
 
(5)  上胴下端および下胴下端まわりの体幹自重モーメント  
上胴下端および下胴下端まわりに作用する 2 次元の体幹自重モーメント
を Figure3.6 に基づく式 (3 .10)，(3 .11)により算出した．さらに 1 歩行周期
におけるモーメントの最大値および積分値を求めた．  
( = −) ×      (3 .10)  
( = ( + ) × +,- − - × +,)    (3 .11)  
ここで，は頭部，上肢，体幹（以下， Head + Arm + Trunk： HAT）およ
び装具（未装着の場合は 0）の質量，( は HAT および装具の重量によって  
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Figure  3 .4 The sum of  vert ical  displacement o f  center  o f  mass during 
one walking cycle .  
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Figure  3.5 
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Free Body Diagram. 
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Figure  3 .6 Trunk weighted moment about  the  lower end of  upper  trunk 
and the lower end of  lower  trunk.  CG,  Center o f  gravity at  HAT (the  
head,  arms,  trunk,  (and the  orthosis)  ) ;  CGA,  Horizontal  and vert ical  
accelerat ion of  center  o f  gravity  at  HAT;  r y  and r z ,  Horizontal  and 
vert ical  moment arm.  
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生じるモーメント，(は( と歩行中の HAT および装具の合成質量中心（未
装着の場合は HAT のみの合成質量中心）の加速度によって生じるモーメ
ント，は重力加速度，+,)および +,-は合成質量中心の水平および鉛直加
速度，)および -は上胴下端または下胴下端から合成質量中心までの水平お
よび鉛直距離である．  
 
3 .3.3 .  力学的エネルギーの算出  
(1)  身体各部分の力学的エネルギー  
身体各部分の力学的エネルギーを式（ 3.12）により算出した．  
./,  = /ℎ/, +
 

/2/,
 +  

//,
      (3 .12)  
ここで，./,  は時刻  3における部分  4の力学的エネルギー， は部分質量， は
重力加速度， ℎ は部分の重心高， 2 は部分重心の速度，  は部分の重心まわ
りの慣性モーメント，  は身体各部分の部分角度を数値微分して得た部分
の角速度である．また，力学的エネルギーを時間で数値微分して力学的エ
ネルギー変化率を算出した．  
 
(2)  力学的エネルギー利用の有効性指数  
歩行の技術を評価する指標として，力学的エネルギー利用の有効性指数
（ Effect iveness  index of  mechanical  ut i l izat ion．以下，EI）を算出した．
この指標は運動中になされた力学的仕事が運動のねらいに応じてどれだけ
有効に利用されたかを示すものである（阿江と藤井  1996）（式 (3 .13)）．  
Effectiveness Index =   ABBCD/ECFC GHIJ HI AFCIK)
LCDMNF/DNO GHIJ HI AFCIK)
   (3 .13)  
本研究では式 (3 .14)～ (3 .15)を用いて EI を算出した．  
.J,P =
 

P       (3 .14)  
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∆.J,P, = .J,P,% − .J,P,     (3 .15)  
P = Ȃ ∆.J,P,
F' 
       (3 .16)  
EI = GS
GT
       (3 .15)  
ここで，， P， .J,P，P，Uはそれぞれ身体質量，身体質量中心の水平速
度，身体質量中心の水平運動エネルギー，身体質量中心の水平運動エネル
ギーの変化量（絶対仕事），関節トルクパワーによる絶対仕事である． Vは
1 歩行周期に要したフィールド数である．なお，絶対仕事Uは一方の下肢
関節でなされた絶対仕事の総和の 2 倍とした．  
本研究の EI は，両下肢関節による総絶対仕事と水平運動エネルギーの
変化量（絶対仕事）の比であり，EI が高いほど下肢による仕事が進行方向
への移動速度維持に有効に使われたことを示す．  
 
(3)  力学的エネルギーの伝達量  
身 体 部 分 間 の 力 学 的 エ ネ ル ギ ー の 伝 達 量 （ 以 下 ， W） は Pierrynowski
ら（ 1980）の方法を用いて下記の式 (3 .18)から (3 .21)より算出した．  
∆./, = ./,% − ./,      (3 .18)  
XW = Ȃ Ȃ #∆./,$

/ 
F' 
       (3 .19)  
X = Ȃ Ȃ ∆./,
F' 


/       (3 .20)  
W = X − YXW       (3 .21)  
ここで，XW は部分内および部分間での力学的エネルギーの変換および伝
達がおこると仮定した場合の力学的仕事，X  は部分内で力学的エネルギー
の交換はあるが部分間での力学的エネルギーの伝達がないと仮定した場合
の力学的仕事，  Z は部分の数である．  
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3 .4.  時系列データの規格化と歩行動作の局面分け  
1 歩行周期を 100%に規格化し， 1～ 20%までを立脚前期， 21～ 40%まで
を立脚中期，41～ 60%までを立脚後期，61～ 80%までを遊脚前期，81～ 100%
までを遊脚後期とした（ Figure 3 .5）．   
  
 
Figure  3.5
 
 Definit ion o f  movement phases  during one walking cycle .
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第４章 若年者における体幹の前後傾が歩行動作のキネマテ
ィクスおよびキネティクスに及ぼす影響 
 
4 .1.  目的  
歩行動作は加齢による影響を受けるので，脊柱変形を有する高齢者の歩
行動作の特徴を明らかにするためには，若年者における体幹姿勢の変化が
歩行動作へ及ぼす影響を検討しておくことが役立つと考えられる．  
若 年 者 を 対 象 と し て 体 幹 姿 勢 の 変 化 が 歩 行 動 作 へ 及 ぼ す 影 響 に つ い て
検討した研究（ Saha ら，2008；Leteneur ら，2009；Kluger ら，2014）
では，体幹姿勢により歩行動作は変化し，下肢のなかでも特に股関節トル
クの変化が大きいことから体幹の姿勢保持には特に股関節筋群の役割が重
要であることが示唆されている．しかし，体幹姿勢が変化した歩行動作に
おいて下肢関節トルクおよびトルクパワーの大きささや発揮パターンの変
化が，体幹の姿勢保持と歩行速度の維持にどのように関係しているかを定
量的に分析したものはみられない．  
本章の目的は，若年者における体幹姿勢の変化が歩行動作へ及ぼす影響
を下肢関節トルク・トルクパワーおよび体幹自重モーメントに着目して分
析するとともに，体幹傾斜が歩行動作における力学的エネルギー利用の有
効性に及ぼす影響を明らかにすることである．  
 
4 .2.  方法  
4 .2.1 .  被験者  
被験者は，健常な男子学生 10 名（年齢 25.4±4.9 歳，身長 1.74±0.05m，
体重 68.0±5.0kg）であった（ Table 4 .1）．実験に先立って被験者に研究目
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Table  4 .1 Character ist ics  o f  the young subjects .  
 
Subject sex Age [yrs] Height [m] Body mass [kg]
1 male 23 1.80 73
2 male 24 1.80 73
3 male 26 1.74 68
4 male 23 1.69 63
5 male 39 1.66 60
6 male 23 1.72 65
7 male 23 1.77 65
8 male 24 1.72 73
9 male 26 1.77 66
10 male 23 1.73 74
25.4±4.9 1.74±0.05 68.0±5.0Mean±SD
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的，実験内容，データの取り扱いなどを説明し，協力の同意に関する署名
を得た．なお，本研究は，筑波大学人間総合科学研究科研究倫理委員会の
承認（課題番号 21-185）を得たものである．  
 
4 .2.2 .  実験試技  
10m の直進歩行を 3 つの試技条件で行わせた．条件 1 は被験者の固有歩
行（以下，Normal 群）とし，条件 2 は体幹前傾歩行（以下，Forward 群），
条件 3 は体幹後傾歩行（以下， Backward 群）とした．ここで，体幹の傾
きとは，矢状面で肩関節と大転子を結ぶ線分が鉛直線となす角度で，試技
開始前に角度計を用いて調節した． Saha ら（ 2008）の研究では，体幹の
前傾が 25°および 50°と著しく大きい傾斜について検討しているが，実際
の臨床の場合を考えると，これらの傾斜は実際的ではないため，本研究で
は，体幹前傾 10°および後傾 10°を選んだ（試技条件の確認については後
述）．歩行速度は被験者が通常に快適と感じる速度とし，特に細かい制限は
しなかった (Figure  4.1)．被験者には，固有歩行，体幹前傾歩行および体
幹後傾歩行ともに，歩行開始後，少なくとも 5 歩以上歩いてフォースプラ
ットフォームを自然な動きで踏み，通過後，少なくとも 5 歩以上歩かせた．
各試技の開始前に実験環境に慣れさせるために十分な練習を行わせた．各
条件について 5 回の試技を行ったが，歩行中に著しく体幹の姿勢が変化し
た試技や不自然であると験者が判断した場合はやり直しさせた．  
 
4 .2.3 .  データ収集  
第 3 章に示した方法でデータ収集をした．  
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Figure  4.1 The st ick pictures  o f  normal and trunk-leaned walking.  
Normal ,  Forward and Backward;  Averaged motion in 10 subjects .  
  
Normal
Forward
Backward
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4 .2.4 .  データ処理  
第 3 章で示した方法でデータ処理をした．  
 
4 .2.5 .  算出項目と算出方法  
第 3 章に示した方法で以下の項目を算出した．  
(1)  歩行の基礎的要素（歩行速度，ステップ長，ケイデンス，ブレーキ
距離および身体質量中心の鉛直変位）  
(2)  体幹部分角度および下肢関節角度  
(3)  下肢関節トルク  
(4)  下肢関節トルクパワー  
(5)  股関節まわりのモーメント  
(6)  下肢関節の力学的仕事  
(7)  力学的エネルギー利用の有効性指数  
なお，股関節まわりのモーメントとは，体幹の姿勢が股関節トルクに及
ぼす影響をとらえるために算出したもので，第 3 章で示した下胴下端まわ
りの体幹自重モーメントと同様の方法で，回転の中心を股関節として算出
した．  
 
4 .2.6 .  統計処理  
Normal 群， Forward 群および Backward 群の比較は試技条件を要因と
する繰り返しのある場合の一元配置分散分析を行い，有意差のあるデータ
について Tukey 法で多重比較検定を行った．分析項目間の関係をみるため
に Spearman の順位相関係数を算出した．いずれも有意水準は 5%とした．  
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4 .3.  結果  
4 .3.1 .  キネマティクス  
(1)  歩行の基礎的要素  
Table  4 .2 に歩行速度，ケイデンス，ステップ長，ブレーキ距離および
身体質量中心の鉛直変位の平均値および標準偏差を示す．ステップ長，ブ
レーキ距離および身体質量中心の鉛直変位は被験者の身長比で示している． 
ブレーキ距離は Forward 群が Normal 群および Backward 群より有意に
小さかった．歩行速度，ケイデンス，ステップ長および身体質量中心の鉛
直変位は群間での有意差はみられなかったが，いずれの値も Backward 群
が Normal 群および Forward 群より小さい傾向であった．  
 
(2)  体幹部分角度および下肢関節角度  
Figure  4.2 に Normal 群，Forward 群および Backward 群の 1 歩行周期
における体幹部分角度の変化パターンを平均値で示す．図上部の○印およ
び×印は，それぞれ Normal 群， Forward 群および Backward 群の間で有
意差があることを示し，以降の図でも同様である．Forward 群，Backward
群ともに体幹の前傾 10°，後傾 10°からは大きく逸脱しておらず，試技条
件を満たしていたと考えられる．  
Figure  4.3 に Normal 群，Forward 群および Backward 群の 1 歩行周期
における下肢関節角度の変化パターンを平均値で示す． Forward 群では，
Normal 群と比較すると股関節角度は 1 歩行周期を通して約 10°屈曲が大
きく，膝関節角度は立脚中期において完全伸展位とならず軽度屈曲位であ
った．足関節角度に有意差はなかった．  
Backward 群では， Normal 群と比較すると股関節角度は 1 歩行周期を  
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Table  4 .2 Basic  descr iptors  o f  walking in  the young subjects .  
 
 
 
  
Mean 1.56 1.52 1.42
SD 0.13 0.14 0.13
Mean 115.0 115.7 110.1
SD 5.4 5.3 5.5
Mean 0.473 0.459 0.450
SD 0.024 0.029 0.028
Mean 0.186 0.158 0.193
SD 0.019 0.016 0.016
Mean 0.054 0.055 0.046
SD 0.010 0.009 0.011
Normal
N, Normal; F, Forward; B, Backward
Walking speed
(m/s)
Cadence
(steps/min)
Step length
( / height)
Brake distance
( / height)
COM Z-displacement
( / height)
Forward Backward Differencep<0.05
F<N, F<B
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Figure  4.2 Averaged patterns o f  trunk segment angle  during one 
walking cycle  in the young subjects .  
  
lrunk Segment
-20
-15
-10
-5
0
5
10
15
20
25
0 20 40 60 80 100
S
e
g
m
e
n
t 
A
n
g
le
 (
d
e
g
)
Normalized time (%)
Normal Forward
Backward Normal-Forward, p<0.05
Normal-Backward, p<0.05
Backward
Forward Support Swing
48 
 
 
 
Figure  4.3 Averaged patterns o f  leg  jo int  angles during one walking 
cycle  in the  young subjects .  
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通して約 5°伸展が大きく，膝関節角度では立脚期を通して約 5 から 10°
屈曲が大きく，足関節角度は立脚前期から中期において約 10°背屈が大き
かった．  
 
4 .3.2 .  キネティクス  
(1)  下肢関節トルク  
Figure  4.4 に Normal 群，Forward 群および Backward 群の 1 歩行周期
における下肢関節トルクの変化パターンの平均値を身体質量当たりで示す．
Forward 群では， Normal 群と比較すると股関節トルクは立脚前期から中
期にかけての伸展トルクが大きく，その後の立脚中期から後期の屈曲トル
クへの移行が遅く，屈曲トルクのピーク値が小さかった．膝関節トルクの
有意差はなかった．足関節トルクは底屈トルクのピーク値が小さいが，全
体としてみると Normal 群と大きく異なることはなかった．  
Backward 群では，Normal 群と比較すると股関節トルクは立脚前期の伸
展トルクが小さく，その後の屈曲トルクへの移行が早く，屈曲トルクのピ
ーク値が大きかった．膝関節トルクは立脚期の伸展トルクのピーク値が大
きく，遊脚期へ移行するまで伸展トルクを発揮し続けていた．足関節トル
クは立脚中期の底屈トルクが小さかった．  
 
(2)  下肢関節トルクパワー  
Figure  4.5 に Normal 群，Forward 群および Backward 群の 1 歩行周期
における下肢関節トルクパワーの変化パターンの平均値を身体質量当たり
で示す． Forward 群では， Normal 群と比較すると股関節トルクパワーは
立脚前期から中期における正のトルクパワーが大きく，その後の立脚後期  
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Figure  4.4 Averaged patterns o f  leg  jo int  torques during one walking 
cycle  in the  young subjects .  
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Figure  4.5 Averaged patterns o f  leg  jo int  torque powers during one 
walking cycle  in the young subjects .  
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の負のトルクパワーが小さかった．膝関節トルクパワーと足関節トルクパ
ワーは部分的には有意差がみられたが，全体としてみると Normal 群と大
きく異なることはなかった．  
Backward 群では，Normal 群と比較すると股関節トルクパワーは立脚中
期から後期における負のトルクパワーが大きかった．膝関節トルクパワー
は立脚中期の正のトルクパワーが大きく，その後の立脚後期の負のトルク
パワーが大きかった．足関節トルクパワーは部分的には有意差がみられた
が，全体としてみると Normal 群と大きく異なることはなかった．  
 
(3)  股関節まわりのモーメント  
Figure  4.6 に Normal 群，Forward 群および Backward 群の 1 歩行周期
における股関節まわりのモーメントの変化パターンの平均値を身体質量当
たりで示す． Normal 群， Forward 群および Backward 群ともに 1 歩行周
期を通してモーメントの増減のパターンは類似しており， 10%付近と 60%
付近で前傾モーメントのピーク値を示した．Forward 群では Normal 群よ
り前傾モーメントが常に大きく， Backward 群では Normal 群より後傾モ
ーメントが常に大きかった．  
 
(4)  股関節トルクの積分値  
Figure  4.7 に Normal 群，Forward 群および Backward 群における立脚
期の股関節トルクなどの積分値の平均値を身体質量当たりで示す．図の上
段から順に（ a）股関節トルク，（ b）体幹の姿勢保持トルク，（ c）下肢 駆
動トルクである．ここで，体幹の姿勢保持トルクとは股関節まわりのモー
メントのことであり，下肢駆動トルクとは股関節トルクから体幹の姿勢保  
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Figure  4.6 Averaged patterns o f  external  moment about  the  hip jo int  
during one walking cycle  in  the  young subjects .  
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Figure  4.7 Integral  o f  torques about  the hip jo int  in  stance phase for  
the  young subjects .
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持トルクを減じたものである．  
股 関 節 ト ル ク は ， 伸 展 の 積 分 値 に お い て Forward 群 で は 13.8 ±
3.7Nms/kg で Normal 群の 6.7±2.5Nms/kg より有意に大きく，Backward
群では 3.6±1.3Nms/kg で Normal 群より有意に小さかった．また，屈曲
の積分値において Forward 群では 10.4±2.1Nms/kg で Normal 群の 18.0
±2.7Nms/kg より有意に小さく， Backward 群では 28.0±3.9Nms/kg で
Normal 群より有意に大きかった．  
体幹の姿勢保持トルクは，伸展の積分値において Forward 群では 8.5±
2.8Nms/kg で Normal 群の 2.6±1.4Nms/kg より有意に大きかった．また，
屈曲の積分値において Backward 群では 13.1±2.0Nms/kg で Normal 群の
3.9±1.1Nms/kg より有意に大きかった．  
下 肢 駆 動 ト ル ク は ， 屈 曲 の 積 分 値 に お い て Forward 群 で は 10.3 ±
2.1Nms/kg で Normal 群の 14.1±2.5Nms/kg より有意に小さく，Backward
群と Normal 群で有意差はなかった．伸展の積分値においては Forward 群
および Backward 群のいずれも Normal 群と有意差はなかった．  
このように Forward 群の股関節伸展トルクの増加分と，Backward 群の
股関節屈曲トルクの増加分の多くは，いずれも体幹の姿勢保持トルクであ
った．  
 
4 .3.3 .  力学的エネルギー  
(1)  下肢関節の力学的仕事  
Figure  4.8 に 1 歩行周期における下肢関節の絶対仕事，正仕事および負
仕事の平均値および標準偏差を身体質量当たりで示す．  
絶対仕事 (a)についてみると，Forward 群と Normal 群では下肢三関節と
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もに有意差がなかった．Backward 群は Normal 群に対して，股関節が 1.39
倍で有意に大きく，下肢三関節合計が 1.20 倍で有意に大きかった．  
正仕事 (b)についてみると，Forward 群では Normal 群に対して，股関節
が 1.42 倍で有意に大きかった．Backward 群では Normal 群に対して，膝
関節が 1.41 倍で有意に大きかった．  
負仕事 (c )についてみると，Forward 群では Normal 群に対して，股関節
が 0.65 倍で有意に小さかった．Backward 群では Normal 群に対して，股
関節が 1.84 倍，膝関節が 1.15 倍，下肢 3 関節合計が 1.23 倍で有意に大き
く，足関節が 0.61 倍で有意に小さかった．  
 
(2)  力学的エネルギー利用の有効性指数  (EI)  
Figure 4 .9 に歩行速度と異なる体幹傾斜での EI との関係を示す．縦軸
が EI，横軸が歩行速度である．いずれの歩行の EI も歩行速度との間に相
関関係はみられなかった．  
Figure  4.10 に Normal 群，Forward 群および Backward 群の EI を平均
値と標準偏差で示す．Normal 群は 0.77±0.06，Forward 群は 0.74±0.05，
Backward 群は 0.54±0.08 で， Backward 群は Normal 群および Forward
群より有意に小さかった．  
 
4 .4.  考察  
4 .4.1 .  体幹の前傾が歩行動作へ及ぼす影響について  
Forward 群の立脚期における股関節屈曲，膝関節屈曲は， Normal 群よ
り有意に大きかった（ Figure 4 .3）．Saha ら（ 2008）は健常成人の体幹前傾
角 25°と 50°での歩行を分析し，体幹前傾歩行では固有歩行より立脚期の  
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Figure  4.8 Mechanical  works o f  the  leg  jo ints in one walking cycle  for  
the  young subjects .  
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Figure  4.9  Relationship between ef fect iveness  index of  mechanical  
energy uti l izat ion and walking speed of  normal  and trunk-leaned 
walking for  the young subjects .  
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Figure  4 .10 Averaged EI o f  normal  and trunk-leaned walking for  the  
young subjects .  
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股関節屈曲，膝関節屈曲，足関節背屈が大きく，これは支持脚を屈曲して
骨盤を後方へ引き，体幹の前傾によって身体重心が前方に位置するのを相
殺するためと述べている．本研究の Forward 群では体幹前傾角度が Saha
ら（ 2008）の場合より小さかったこともあって足関節背屈角度は変化しな
かったが，股関節と膝関節を屈曲して骨盤を後方へ引いて身体重心が前方
に位置するのを相殺していたと考えられる．  
Forward 群 で は ， 立 脚 前 期 か ら 中 期 に お け る 股 関 節 伸 展 ト ル ク が
Normal 群 よ り 有 意 に 大 き く ， 立 脚 期 の 股 関 節 伸 展 ト ル ク の 積 分 値 は
Normal 群の約 2 倍であった（ Figure  4 .4）．また，常に股関節まわりの前
傾モーメントが Normal 群より大きく，Forward 群における股関節伸展ト
ルクの増加分の多くは体幹の姿勢保持のためのものであった（ Figure 4 .7）． 
Forward 群では，立脚前期から中期にかけ股関節が大きな正のトルクパ
ワーを示した（ Figure 4 .5）．このことは股関節伸展筋群が大きな短縮性収
縮によりパワーを発揮していたことを示す．立脚期の前期から中期では，
股関節伸展筋群が支持脚を後方へスイングし体幹の過度の前傾を防ぎなが
ら身体を前方へ移動させる (Eng と Winter，1995)．また，腰痛の既往のあ
る者は立脚期の股関節伸展トルク，正のトルクパワーが大きく，このこと
に よ り 体 幹 の 過 度 の 前 傾 を 防 ぎ 腰 部 へ の 負 荷 を 軽 減 さ せ て い る と さ れ る
（松原ら， 2008）．これらのことから， Forward 群では立脚前期から中期
において，体幹の前傾姿勢を保持したまま支持脚を後方へスイングするこ
とになるために股関節伸展トルク・トルクパワーが増大したと考えられる． 
Forward 群において股関節屈曲の下肢駆動トルクが Normal 群より有意
に小さかったのは，立脚後期において Normal 群と同等の大きさの股関節
屈曲トルクが発揮されると，さらに体幹の前傾が増すことになり重力によ
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るモーメントが大きくなる恐れがあるので，このことを防ぐために股関節
屈曲トルクの発揮が抑えられたと考えられる．  
移動運動における EI は移動速度と関係することが知られているが（横
井ら， 2003），本研究で用いた身体質量中心の水平運動エネルギーの変化
量（絶対仕事）を分子においた EI では，いずれの歩行の EI も歩行速度と
の間に相関関係はみられなかった（ Figure 4 .9）． EI を平均値で比較した
結果， Normal 群と Forward 群に有意差はなかった（ Figure 4.10）．この
ことは，Forward 群では Normal 群と同等の下肢関節の力学的仕事で歩行
速度を維持していることを示す．  
Kluger (2014)は，健常若年者を対象として固有歩行と体幹前傾歩行（前
傾 25°と 50°）を比較した．その結果，体幹前傾角度が増大すると主に股
関節正仕事と足関節負仕事が増大したことから，体幹前傾歩行では固有歩
行よりも代謝エネルギーコストも大きいであろうと推察している．しかし，
本研究の Forward 群のように体幹前傾角度が 10°であれば Normal 群と
比べても絶対仕事では下肢三関節ともに有意差がなく，正仕事および負仕
事の下肢三関節の合計においても有意差がなかった．但し，正仕事および
負仕事における個別の関節での力学的仕事は異なっており，Forward 群の
正仕事は，Normal 群と比べると股関節では 1.42 倍と有意に大きかったが，
膝 関 節 と 足 関 節 で は 小 さ く ， 負 仕 事 に お い て は ， Forward 群 の 股 関 節 は
0.65 倍と有意に小さかった（ Figure 4 .8）．これらのことは， Forward 群
では立脚前期から中期における股関節伸展トルクの正パワーが大きく，立
脚後期における股関節屈曲トルクの負パワーが小さいためと考えられる．  
地 面 反 力 の 水 平 前 後 成 分 は 身 体 質 量 中 心 に 対 し て 立 脚 期 前 半 で ブ レ ー
キ力，立脚期後半で推進力となる．ブレーキ力と推進力のそれぞれの力積
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が等しくなると，身体質量中心へのブレーキと前方推進が相殺され歩行速
度は変化しない． Martin ら（ 1992）は，歩行速度を一定として，異なる
ステップ長で歩行した際の地面反力について調べた．その結果，ステップ
長が大きい程，支持脚時間，ブレーキ力，推進力およびそれらの力積が大
きくなった．また， Peterson ら（ 2011）は，歩行速度の変化と地面反力，
下肢関節トルクの関係について調べた．その結果，ブレーキ力の力積は推
進力の力積よりも歩行速度と強く関係しており，歩行速度を減速させると
きにはブレーキ力の力積を増大させ，加速させるときにはブレーキ力の力
積を抑えていた．そして，股関節伸展トルクと膝関節伸展トルクの力積は，
ブレーキ力の力積と有意な正の関係があった．下肢筋群の地面反力への貢
献を調べた研究によると，立脚前期における大殿筋と大腿広筋の筋張力は，
地面反力の水平後方成分（ブレーキ力）と鉛直上方成分の生成に貢献し，
身体質量中心の前方速度を減速させ上方へ持ち上げるとされる（ Anderson
ら， 2003；  Liu ら， 2006；  Pandy と Andriacchi， 2010）．本研究の体幹
前傾歩行では股関節伸展トルクが大きく（ Figure 4 .4），ブレーキ力は増大
する恐れがある．しかし，ブレーキ距離は短く（ Table  4 .2），力の作用時
間が短縮されるので力積の増大はなく，進行方向速度の減速は小さく，力
学的エネルギーの減少を抑えることができたと考えられる．  
以上のことから，Forward 群では Normal 群に比べて股関節正仕事が優
位となり，股関節負仕事の発揮が抑制されること，進行方向速度の減速を
小さくすることで Normal 群と同等の下肢関節の力学的仕事で歩行速度を
維持していたと考えられる．  
 
4 .4.2 .  体幹の後傾が歩行動作へ及ぼす影響について  
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Backward 群の立脚期における股関節伸展，膝関節屈曲および足関節背
屈は， Normal 群より有意に大きかった（ Figure 4.3）． Backward 群は支
持脚の股関節伸展と下腿の大きな前傾により骨盤を前方へ出すことで身体
質量中心が後方に残るのを軽減し，また Figure 4 .1 からも分かるように，
Backward 群では下肢をより前方へ接地し突っ張るような動きとなるので，
膝関節を大きく屈曲して身体を前方に移動しやすくしていたと考えられる． 
Leteneur ら（ 2009）は，体幹後傾歩行では立脚後期における股関節屈
曲トルクが大きく，これは大腿を上方へ引き出すためであり，強い股関節
屈 曲 ト ル ク は 身 体 を 推 進 さ せ る た め と 述 べ て い る ． 本 研 究 に お い て も
Backward 群は，立脚中期から後期における股関節屈曲トルクが Normal
群より有意に大きかった（ Figure 4 .4）．但し， Backward 群では股関節ま
わりの後傾モーメントが Normal 群より常に大きく， Backward 群におけ
る 股 関 節 屈 曲 ト ル ク の 増 加 分 は 体 幹 の 姿 勢 保 持 の た め の も の で あ っ た
（ Figure  4 .7）． Backward 群では，立脚中期から後期にかけ股関節トルク
パワーが大きな負の値を示した（ Figure 4 .5）．このことは股関節屈曲筋群
が大きな伸張性収縮によりパワーを発揮していたことを示す．正常歩行の
立脚中期から後期においては，股関節屈曲筋群が股関節の過度の伸展を防
ぐとされる (Eng と Winter， 1995)．これらのことから Backward 群では，
立脚中期から後期において体幹の後傾姿勢を保持したまま股関節の過度の
伸展を防ぐために股関節屈曲トルク・トルクパワーが増大したと考えられ
る．  
Backward 群は立脚期における膝関節伸展トルクが Normal 群より有意
に大きかった．これは先述したように，身体が前方に移動しやすくするた
めに膝関節を大きく屈曲した結果，膝関節が前方へ移動し膝関節と地面反
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力の鉛直成分との距離が長くなったためと考えられる．また，立脚期にお
ける足関節底屈トルクが小さくなったのは，下腿を前傾させるため足関節
底屈筋群のトルク発揮を抑えたためと考えられる．  
Backward 群における EI は，Normal 群および Forward 群より有意に小
さかった（ Figure 4 .10）．このことは， Backward 群では Normal 群およ
び Forward 群と同じ歩行速度を維持するのにより大きな下肢関節の力学
的仕事が必要であることを示す．  
Backward 群の絶対仕事は Normal 群に対して，股関節が 1.39 倍，下肢
三関節合計が 1.20 倍と有意に大きく，正仕事では膝関節が 1.41 倍と有意
に大きく，負仕事では股関節が 1.84 倍，膝関節が 1.15 倍，下肢三関節合
計が 1.23 倍と有意に大きく，足関節が 0.61 倍と有意に小さかった（ Figure  
4 .8）．このように Backward 群では股関節の正仕事，足関節の負仕事を除
く，他の関節と下肢三関節合計の正負の仕事が大きくなっていた．こられ
のことは， Backward 群では立脚期における股関節屈曲トルクの負パワー
と膝関節伸展トルクの正および負パワーが大きいためと考えられる．  
また， Backward 群は Normal 群よりもブレーキ距離は大きいが，ステ
ップ長は小さいことから（ Table 4 .2）， Backward 群ではステップ長を短
くすることで体幹後傾によるブレーキ距離の増大を抑えて，進行方向速度
の減速が大きくならないようにしていたと考えられる．  
以上のことから， Backward 群では，体幹の姿勢保持のための股関節の
負仕事が大きくなること，支持脚の大きな屈伸動作のために膝関節の正負
の仕事が大きくなることで，結果として EI が Normal 群より低くなった
と考えられる．  
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4 .5.  まとめ  
本章で得られた結果をまとめると，以下のようになる．  
①  Forward 群は，立脚前期から中期では体幹の前傾姿勢を保持しながら
支持脚を後方へスイングするため股関節伸展トルクの正パワーが増大
した．また，Forward 群の EI は Normal 群と同等であったが，Forward
群では股関節正仕事が優位となり，股関節負仕事の発揮は抑えられ，
下肢三関節合計の力学的仕事は Normal 群と同等となった．  
②  Backward 群は，立脚中期から後期にかけて体幹の後傾姿勢を保持した
まま股関節の過度の伸展を防ぐため股関節屈曲トルクの負パワーが増
大した．また， Backward 群の EI は Normal 群より低く，歩行速度の
維持のためにはより大きな下肢関節の力学的仕事が必要であり，これ
は体幹の姿勢保持および支持脚の大きな屈伸動作のためであった．  
以上のことから，体幹が傾斜すると立脚期における股関節トルク・トル
クパワーの発揮パターンが大きく変化し，体幹が 10°前傾すると歩行動作
の EI への影響は小さいが，体幹が 10°後傾すると大きな下肢関節の力学
的仕事が必要となり， EI が低下することが分かった．  
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第５章 高齢者における体幹前傾が歩行動作の力学的エネル
ギー利用の有効性に及ぼす影響 
 
5 .1.  目的  
岡田ら（ 1997，1999）は高齢者と若年者の歩行動作を比較し，高齢者で
は歩行速度が大きくなるほど若年者より力学的エネルギー利用の有効性指
数（ EI）が低くなること，高齢者では下肢全体で発揮される力学的仕事の
うち股関節正仕事と足関節負仕事の貢献度が大きく，足関節正仕事と股関
節負仕事が小さいことを報告している．岡田らは高齢者と若年者を対象と
して，主に歩行速度と力学的仕事，EI の関係を検討しているが，歩行時の
体幹姿勢については述べていない．  
第 4 章では，若年者において体幹姿勢が変化すると下肢関節の力学的仕
事も変化することが分かったが，岡田らが報告しているように高齢者と若
年者では歩行動作における下肢関節の力学的仕事の貢献度が異なることを
考えると，歩行中の体幹姿勢の変化に対する下肢動作の適応についても，
高齢者と若年者では違いがあることが予想される．  
本章の目的は，健常高齢者を対象として体幹の傾斜が歩行動作へ及ぼす
影響を，体幹前傾角度の大きさと下肢関節の力学的仕事や力学的エネルギ
ー利用の有効性の関係から明らかにするとともに，第 4 章で得られた知見
と比較することで若年者と高齢者の違いについて検討することである．  
 
5 .2.  方法  
5 .2.1 .  被験者  
被験者は健常な高齢者 10 名（男性 9 名，女性 1 名，年齢 69.7±3.4 歳，
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身長 1.64±0.05m，体重 61.1±8.2kg）であった（ Table  5 .1）．実験に先立
って被験者に研究目的，実験内容，データの取り扱いなどを説明し協力の
同意に関する署名を得た．なお本研究は筑波技術大学保健科学部附属東西
医学統合医療センターの倫理審査委員会の承認（通知番号第 9 号）を得た
ものである．  
 
5 .2.2 .  腰椎固定装具  
歩行動作 中の体幹 を前傾姿 勢に固定 するため に腰椎固 定装具を 用いた．
腰椎固定装具は上下 2 つのプラスチック製装具を弯曲した 2 本の金属製支
柱で連結したもので，重さは 786g である（ Figure 5 .1）．本装具を被験者
の肋骨下部と骨盤の 2 箇所に固定することで腰椎を屈曲位に固定した．本
装具の仕様は筆者が決めて製作は義肢製作会社に依頼した．  
 
5 .2.3 .  実験試技  
10m の直進歩行を 2 つの試技条件で行わせた（ Figure 5 .2）．条件 1 は
被験者の固有歩行（ Normal 群）とし，条件 2 は腰椎固定装具を用いて腰
椎を屈曲位に固定した状態での体幹前傾歩行とした．体幹前傾歩行は体幹
前傾角度の大きさでさらに 2 群（ Forward(large)群と Forward(small )群）
に分けた（詳細は後述）．歩行速度は被験者が通常に快適と感じる速度とし
て特に細かい指示はしなかった．被験者には固有歩行，体幹前傾歩行とも
に歩行開始後，少なくとも 5 歩以上歩いてフォースプラットフォームを自
然な動きで踏み，その後少なくとも 5 歩以上歩かせた．各試技の開始前に
実験環境に慣れさせるため十分な練習を行わせた．各条件について 5 回の
試技を行ったが，歩行中に著しく体幹姿勢が変化した試技や不自然である
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と験者が判断した場合はやり直しさせた．  
 
5 .2.4 .  データ収集  
第 3 章で示した方法でデータ収集をした．  
 
5 .2.5 .  データ処理  
第 3 章で示した方法でデータ処理をした．  
 
5 .2.6 .  算出項目と算出方法  
第 3 章に示した方法で以下の項目を算出した．  
(1)  体幹の角度  
(2)  歩行の基礎的要素（歩行速度，ステップ長，ケイデンスおよびブレ
ーキ距離）  
(3)  下肢関節トルク  
(4)  下肢関節トルクパワー  
(5)  下肢関節の力学的仕事  
(6)  力学的エネルギー利用の有効性指数  
 
5 .2.7 .  統計処理  
Normal 群，Forward(large)群および Forward(small )群の比較は試技条
件を要因とする繰り返しのある場合の一元配置分散分析を行い，有意差の
あるデータについて Tukey 法で多重比較検定を行った．分析項目間の関係
をみるために Spearman の順位相関係数を算出した．いずれも有意水準は
5%とした．  
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Table  5 .1 Character ist ics  o f  the e lderly subjects .  
 
 
  
Subject sex Age [yrs] Height [m] Body mass [kg]
1 male 73 1.75 62
2 male 67 1.67 61
3 male 66 1.63 54
4 female 67 1.60 56
5 male 74 1.62 60
6 male 72 1.59 53
7 male 71 1.70 65
8 male 74 1.62 62
9 male 67 1.64 82
10 male 66 1.61 58
69.7±3.4 1.64±0.05 61.1±8.2Mean±SD
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Figure  5.1 The f ixed lumbar brace used in the present  study.  
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Figure  5.2 The st ick pictures  o f  normal and trunk-leaned walking.  
Normal ,  Averaged motion in 10 subjects ;  Forward (small )  and Forward 
( large) ,  Typical  subject .  
  
Normal
Forward (small)
Forward (large)
：Ground reaction force vector
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5 .3.  結果  
5 .3.1 .  キネマティクス  
(1)  体幹および骨盤の角度  
体幹前傾歩行については体幹部分角度の大きさに基づいて 10 名の被験
者を 2 分し，前傾角度の大きい順から上位 5 名（以下， Forward ( large)
群）と下位 5 名（以下，Forward (small )群）に群分けした．Forward ( large)
群で最小の体幹部分角度は 18°で， Forward (small )群で最大の体幹部分
角度は 14°であった．なお，固有歩行では体幹部分角度の大きさのばらつ
きが小さかったので群分けはせず 10 名で Normal 群とした．  
Table  5 .2 に固有歩行および体幹前傾歩行における体幹と骨盤の角度の
平 均 値 お よ び 標 準 偏 差 を 示 す ． 体 幹 部 分 角 度 は Forward ( large) 群 ，
Forward (small )群， Normal 群の順で体幹前傾が大きく，上 -下胴角度は
Forward (small )群および Forward ( large)群が Normal 群より大きく屈曲
していた． Forward (small )群と Forward ( large)群で有意差はなかった．
骨盤前傾角度に有意差はみられなかったが，Forward ( large)群では他より
も骨盤が大きく前傾している傾向がみられた．  
 
(2)  歩行の基礎的要素  
Table  5 .3 に歩行速度，ステップ長，ケイデンスおよびブレーキ距離の
平均値および標準偏差を示す．ステップ長およびブレーキ距離は被験者の
身長比で示している．  
歩行速度 ，ステッ プ長およ びケイデ ンスに有 意差はみ られなか ったが，
ブレーキ距離は Forward ( large)群が Normal 群より有意に小さかった．  
なお Table 5 .3 には示していないが，女性被験者 1 名の固有歩行におけ  
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Table  5 .2 Averaged angles  o f  trunk and pelvis  for  the e lderly  subjects .  
 
 
 
  
Trunk segment angle
(deg)
Upper-lower torso angle
(deg)
Pelvic forward lean angle
(deg)
Normal          n=10 0.4±2.4 172.0±5.8 -45.9±6.1
Forward (small)  n=5 -11.8±1.7 160.2±8.5 -44.4±4.3
Forward (large)  n=5 -25.5±7.6 159.2±10.4 -53.6±6.3
N - F (small) N - F (small)
N - F (large) N - F (large)
F (small) - F (large)
Difference p<0.05
N,Normal; F (small),Forward (small); F (large),Forward (large)
The values are Mean ± SD
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Table  5 .3 Basic  descr iptors  o f  walking for  the  elderly  subjects .  
 
  
Difference
p<0.05
Walking speed Mean 1.30 1.12 1.33
(m/s) SD 0.18 0.08 0.18
Cadence Mean 108.7 103.5 115.7
(steps/min) SD 8.4 5.7 8.0
Step length Mean 0.43 0.40 0.41
( / height) SD 0.04 0.02 0.03
Brake distance Mean 0.17 0.14 0.11
( / height) SD 0.02 0.01 0.02
N,Normal; F (small),Forward (small); F (large),Forward (large)
Normal Forward (small) Forward (large)
N - F (large)
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る歩行速度，ステップ長，ケイデンス，ブレーキ距離はそれぞれ 1.61m/s，
0.49m/height，123.9steps/min，0.20m/height で，これらの値はいずれも
全体の Mean±2SD の範囲内であり，女性被験者の歩容は他の 9 名の男性
被験者と大きな違いはなかった．  
 
5 .3.2 .  キネティクス  
(1)  下肢関節トルク  
Figure  5.3 に Normal 群，Forward(small )群および Forward(large)群の
1 歩行周期における下肢関節トルクの変化パターンの平均値を身体質量当
たりで示す．  
立 脚 前 期 か ら 中 期 に お け る 股 関 節 伸 展 ト ル ク は Forward(large)群 ，
Forward(small )群， Normal 群の順で大きく，立脚後期における股関節屈
曲トルクは Forward(small )群および Forward(large)群が Normal 群より
有意に小さかった．  
立 脚 前 期 に お け る 膝 関 節 伸 展 ト ル ク は Forward(small ) 群 が
Forward(large) 群 よ り 有 意 に 小 さ く ， 立 脚 後 期 で は Normal 群 と
Forward(small )群では屈曲トルクを，Forward(large)群では伸展トルクを
発揮していた．  
立 脚 前 期 か ら 中 期 に お け る 足 関 節 底 屈 ト ル ク は Forward(large)群 が
Normal 群より有意に大きく，立脚後期における足関節底屈トルクのピー
クは Forward(large)群が Normal 群および Forward(small )群より有意に
小さかった．  
 
(2)  下肢関節トルクパワー  
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Figure  5.3 Averaged patterns o f  leg  jo int  torques during one walking 
cycle  in the  e lderly  subjects .   
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Figure  5.4 Averaged patterns o f  leg  jo int  torque powers during one  
walking cycle  in the e lderly  subjects .   
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Figure  5.4 に Normal 群，Forward(small )群および Forward(large)群の
1 歩行周期における下肢関節トルクパワーの変化パターンの平均値を身体
質量当たりで示す．  
Forward(large)群は踵接地直後に大きな股関節負パワーを発揮していた．
立脚前期から中期にかけて Normal 群は股関節正パワーから負パワーに移
行するが，Forward(large)群および Forward(small )群は大きな股関節正パ
ワーを発揮し続けていた．  
立 脚 前 期 に お け る 膝 関 節 負 パ ワ ー は Forward(large)群 ， Normal 群 ，
Forward(small )群の順で大きかった．立脚後期における膝関節負パワーは
Forward(large)群が Forward(small )群および Normal 群より有意に大きか
った．  
立 脚 前 期 に お け る 足 関 節 負 パ ワ ー は Forward(large) 群 が
Forward(small )群および Normal 群より有意に大きく，立脚中期の足関節
負パワーは Forward(small )群が Normal 群より有意に大きく，立脚後期の
足関節正パワーは Forward(small )群が Normal 群および Forward(large)
群より有意に小さかった．  
 
5 .3.3 .  力学的エネルギー  
(1)  下肢関節の力学的仕事  
Figure  5.5 に Normal 群，Forward(small )群および Forward(large)群の
1 歩行周期における下肢関節の絶対仕事，正仕事および負仕事の平均値お
よび標準偏差を身体質量当たりで示す．  
絶対仕事（ a）に関しては，股関節において Forward ( large)群は Forward 
(small )群に対して 1.6 倍で有意に大きかった．下肢三関節合計に有意差は
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みられなかったが， Forward ( large)群では他より大きい傾向であった．  
正仕事（ b）に関しては， Forward ( large)群の股関節は Normal 群に対
して 2.2 倍，Forward (small )に対して 1.7 倍で有意に大きかった．Forward 
(small )群および Forward ( large)群の足関節は Normal 群に対してそれぞ
れ 0.7 倍， 0.7 倍で有意に小さかった．  
負仕事（ c）に関しては，Forward (small )群は Normal 群に対して股関節
では 0.4 倍で有意に小さく，足関節は 1.7 倍で有意に大きかった．Forward 
( large)群の膝関節は Normal 群に対して 1.4 倍，Forward (small )群に対し
て 1.9 倍で有意に大きかった．  
 
(2)  力学的エネルギー利用の有効性指数 (EI)  
Figure 5 .6 に歩行速度と異なる体幹傾斜での EI との関係を示す．縦軸
が EI，横軸が歩行速度である． Normal 群では EI と歩行速度の間に負の
相関関係がみられた．  
Figure  5.7 に Normal 群， Forward (small )群および Forward ( large)群
の EI を 平 均 値 と 標 準 偏 差 で 示 す ． Normal 群 は 0.66±0.06， Forward 
(small )群 は 0.60±0.11， Forward ( large)群 は 0.47±0.08 で ， Forward 
( large)群は Normal 群より有意に小さかった．  
 
5 .4.  考察  
5 .4.1 .  体幹前傾角度の大きさと力学的エネルギー利用の有効性の関係  
本章では脊柱変形による体幹の前傾姿勢を模擬するために，健常高齢者
に腰椎固定装具を装着した体幹前傾歩行を行ったが，被験者間で体幹部分
角度のばらつきが大きかった．このことの要因の一つとして被験者の体格  
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Figure  5.5 Mechanical  works o f  the  leg  jo ints in one walking cycle  for  
the  e lderly subjects .   
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Figure  5.6 Relationship between walking speed and ef fect iveness 
index of  mechanical  energy uti l izat ion (EI)  for  the  e lderly subjects .  
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Figure  5.7 Averaged EI for  the  e lderly subjects .  
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と腰椎固定装具の適合が十分でなかったことが考えられるが，被験者の身
長，体重および Body Mass Index (BMI)は Forward (small )群では 1.62±
0.4m，59.3±4.3kg，22.3±0.9，Forward ( large)群では 1.65±0.5m，62.8
±11.1kg，22.8±4.2 で有意差はなく，両群に体格上の相違はなかったと考
え ら れ る ． 上 -下 胴 角 度 は Normal 群 の 172.0±5.8°に 対 し て Forward 
(small )群では 160.2±8.5°，Forward(large)群では 159.2±10.4°であり，
Forward(small )群と Forward(large)群に有意差はみられなかったが，骨盤
前傾角度では Forward ( large)群が他より大きい傾向であった（ Table  5 .2）．
さらに Figure  5.2 のスティックピクチャーをみると， Forward (small )群
では下胴を後傾させて上胴をより起して歩行しているが，Forward ( large)
群では下胴が前傾し上胴はさらに大きく前傾していることがわかる．以上
のことから，本実験で用いた腰椎固定装具は被験者の上胴と下胴の相対姿
勢を同様に固定していたものの，下胴の傾きが被験者によって異なるため
に，体幹部分角度では被験者間でのばらつきが大きくなったと考えられる． 
EI を平均値で比較した結果， Forward ( large)群では Normal 群よりも
有意に小さかった（ Figure 5 .7）．本研究の被験者 10 名（男性 9 名，女性
1 名）の平均年齢は 69.7±3.4 歳で，固有歩行の平均歩行速度は 1.30±
0.18m/s であった（ Table  5 .3）．古名ら（ 1995）が行った高齢者の運動能
力調査では，地域在宅男性 65～ 69 歳（ n=134）の平均歩行速度は 1.24m/s
であった．これらのことは，本研究の被験者の歩行速度は年齢相応であり，
Normal 群と Forward (small )群は同程度の下肢関節の力学的仕事であっ
たが，Forward ( large)群では歩行速度維持により大きな下肢関節の力学的
仕事が必要であったことを示す．  
下 肢 三 関 節 の 力 学 的 仕 事 に お い て 大 き な 相 違 が み ら れ た の は 股 関 節 正
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仕事と膝関節負仕事であり， Forward ( large)群の股関節正仕事は Normal
群に対して 2.2 倍， Forward (small )群に対して 1.7 倍と有意に大きく，
Forward ( large)群の膝関節負仕事は Normal 群に対して 1.4 倍， Forward 
(small )群に対して 1.9 倍と有意に大きかった（ Figure 5 .5）．  
Figure  5 .8 は固有歩行および体幹前傾歩行における股関節正仕事および
膝関節負仕事を身体質量および歩行速度で除した値と，体幹部分角度の関
係を示したものである．股関節正仕事（ a）は，いずれの歩行において も
体幹前傾角度が大きいほど増大する傾向にある．このことの要因として，
1 歩行周期における股関節トルクとトルクパワーの変化パターンをみると，
立 脚 前 期 か ら 中 期 に お け る 股 関 節 伸 展 ト ル ク の 正 パ ワ ー が Forward 
( large)群，Forward (small )群，Normal 群の順で大きいことから，体幹が
前 傾 す る ほ ど 股 関 節 伸 展 ト ル ク へ の 負 担 が 大 き く な る た め と 考 え ら れ る
（ Figure 5 .3， 5.4）．  
膝関節負仕事（ b）は，体幹部分角度が 0°から 10°あたりではあまり変
化しないが， 15°以上では増大している． 1 歩行周期における膝関節トル
クとトルクパワーの変化パターンをみると，立脚前期における膝関節伸展
トルクの負パワーは Forward ( large)群， Normal 群， Forward (small )群
の順で大きい（ Figure 5 .3， 5.4）．また， Figure 5 .2 のスティックピクチ
ャーをみると，Forward (small )群では支持脚屈曲の大きさは Normal 群と
大きな相違はないが，地面反力ベクトルは足底接地時（スティックピクチ
ャー 2 コマ目）において Normal 群では膝関節のやや後方を通過している
の に 対 し て ， Forward (small ) 群 で は 膝 関 節 上 を 通 過 し て い る ． ま た
Forward ( large)群では支持脚が大きく屈曲し，足底接地時の地面反力ベク
トルは膝関節の後方を通過している．支持脚膝関節が屈曲する踵接地から
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足底接地までは（スティックピクチャーの 1 から 2 コマ目），膝関節伸展
筋群が 1 歩行周期のなかで最も強く収縮し，地面反力による膝関節屈曲モ
ーメントに拮抗する局面とされている（ Neumann，2005）．Forward (small )
群では踵接地から足底接地の局面において地面反力による膝関節屈曲モー
メントが小さくなるので膝関節伸展トルクによる膝関節負仕事も小さくな
るが，Forward ( large)群では，支持脚膝関節の大きな屈曲で地面反力によ
る膝関節屈曲モーメントが大きくなるので，膝関節伸展トルクの負仕事が
大きくなったと考えられる．  
Figure 5 .9 は，固有歩行および体幹前傾歩行における EI と体幹部分角
度の関係を示したものである．EI は体幹部分角度が 0°から 10°あたりで
はあまり変化しないが，体幹前傾が 15°より大きくなると EI が低下して
いる．体幹前傾 15°を境として EI が低下するのは，下肢のキネマティク
スが顕著に変化し，主に股関節正仕事と膝関節負仕事が増大するためであ
るが，このことの要因はいくつか考えられる．一つ目は，歩行の矢状面で
のバランスをとるためで， Saha ら（ 2008）は，歩行動作では体幹前傾角
度が大きいほど支持脚膝関節の屈曲が大きくなり，これは骨盤を後方へ引
くことで体幹前傾による身体質量中心の前方変位を相殺するためと述べて
いる．  
二つ目は，二関節筋であるハムストリングスによる股関節および膝関節
の可動性の制限である．股関節が屈曲するとハムストリングス起始部であ
る坐骨結節と股関節内外側軸が離れるので（モーメントアームが長くなる），
ハムストリングスによる股関節伸展トルクは大きくなる（ Hoy ら，1990）．
このようにハムストリングスは体幹前傾姿勢を支持するのに適した構造を
しており（ Neumann， 2012），筋電図を用いて体幹前傾歩行におけるハム  
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Figure  5.8 Relationships o f  the trunk segment angle  to  the  posit ive 
work at  the hip (a)  and the negative  work at  the  knee (b)  for  the  e lderly  
subjects .  
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Figure  5 .9  Relationships  between the  trunk segment angle  and 
ef fect iveness index of  mechanical  energy uti l izat ion (EI)  for  the e lderly  
subjects .  
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ストリングスの活動を調べた研究では，立脚前期におけるハムストリング
ス の 活 動 が 固 有 歩 行 よ り 大 き い こ と が 確 認 さ れ て い る （ Hashimoto ら ，
1987）．一方で，ハムストリングスに充分な伸張性がない状態で体幹前傾
が大きくなり過ぎると，ハムストリングスの二関節筋の作用で停止部側の
膝関節が屈曲させられる可能性がある．  
三つ目は，膝関節角度と発揮しうる膝関節伸展トルクの大きさとの関係
である．膝蓋腱から膝関節内外側軸までのモーメントアームは，屈曲 30°
から 60°の範囲で最も大きくなる．このモーメントアームが最大となる角
度範囲と，膝関節伸展トルクが最も大きく発揮される角度範囲は一致して
おり，この角度範囲内では膝関節完全伸展位で発揮される伸展トルクの約
2 倍の伸展トルクを発揮することが出来る（ Smidt， 1973；  Krevol in ら，
2004）． Forward ( large)の足底接地時（スティックピクチャー 2 コマ目）
の膝関節角度は屈曲 45°である．このことから， Forward ( large)では大
きな膝関節伸展トルクを発揮しているが，膝関節伸展筋群への負担は相対
的には小さい可能性がある．  
加えて，本研究の被験者は活動的な日常生活をしている健常高齢者であ
り，擬似的な体幹前傾歩行であることを考慮する必要があろう． Forward 
( large)では大きな体幹前傾に合わせて支持脚の屈曲を大きくしていた．し
かしながら，体幹前傾姿勢に対する異なる下肢の適応方法も考えられる．
例えば支持脚を真っ直ぐに伸ばす方法で，立脚前期から中期において足関
節底屈筋群が下腿を後方へ引き寄せるようにして膝関節を伸展させ，地面
反力による膝関節伸展モーメントを大きくすることで，膝関節伸展筋群の
力発揮を抑えることが可能である（ Neumann， 2005）．但し，このような
支持脚の動きでは立脚後期の足部 Push-of f は十分にできない．立脚後期に
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おける腓腹筋およびヒラメ筋の収縮は身体の前方加速へ最も大きく貢献し
ているので（ Anderson ら，2003；  Liu ら，2006；  Pandy と Andriacchi，
2010），体幹前傾に対して支持脚を真っ直ぐに伸ばす適応方法では，歩行
速度が低下すると予想される．実際，脊柱変形で体幹が大きく前傾した高
齢者が，膝に手を突き支持脚を伸ばした状態でゆっくりと歩行する様子を
観 察 す る こ と が あ る ． 本 研 究 の 被 験 者 は 下 肢 筋 力 に 余 力 が あ る の で ，
Forward ( large)のような下肢動作の変容で体幹前傾姿勢に適応し，固有歩
行と同等の歩行速度を維持することができたと考えられる（ Table  5 .3）．  
 
5 .4.2 .  高齢者と若年者における体幹前傾歩行の比較  
体 幹 前 傾 歩 行 を バ イ オ メ カ ニ ク ス 的 に 分 析 し た 先 行 研 究 （ Saha ら ，
2008；  Leteneur ら，2009； Kluger ら，2014）では，いずれも対象が健
常若年者 であり， 高齢者に ついては 明らかで なかった ．本節で は体幹前
傾が歩行 動作へ及 ぼす影響 に関して ，高齢者 と若年者 の違いを 検討する
ために，本章における高齢者の Forward (small )群と第 4 章における若年
者の Forward 群を比較する．以下では高齢者の Forward (small )群を高
齢者群，若年者の Forward 群を若年者群とする．  
Table  5 .4 に高齢者群および若年者群における歩行の基礎的要素を平均
値および標準偏差で示す．歩行速度，ステップ長、ケイデンスおよびブレ
ーキ距離は，若年者群が高齢者群より有意に大きかった． Figure 5.10 に
高齢者群および若年者群における EI を平均値および標準偏差で示す．若
年者群の EI は高齢者群より有意に大きかった．Figure  5 .11 に高齢者群お
よび若年者群における下肢三関節合計の力学的仕事に対する股関節，膝関
節および足関節の割合を平均値と標準偏差で示す．高齢者群における股関  
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Table 5.4 Basic  descriptors  of  walking for  the elderly and young 
subjects .  
 
 
  
Difference
* p<0.05
Walking speed Mean 1.12 1.52
(m/s) SD 0.08 0.14
Cadence Mean 103.5 115.7
(steps/min) SD 5.7 5.3
Step length Mean 0.40 0.46
( / height) SD 0.02 0.02
Brake distance Mean 0.14 0.16
( / height) SD 0.01 0.02
Elderly Young
*
*
*
*
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Figure 5.10 Averaged EI for  the elderly and young subjects .  
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Figure 5.11 Percent mechanical  work in the individual  lower l imb 
joints  to the total  work done for  the elderly and young subjects .  
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節正仕事と足関節負仕事は若年者群より有意に大きかった．そして，高齢
者群における足関節正仕事と膝関節負仕事は若年者群より有意に小さかっ
た．  
若 年 者 群 に お け る 足 関 節 底 屈 ト ル ク と ト ル ク パ ワ ー の 変 化 パ タ ー ン を
みると（ Figure 4.4， 4.5），立脚中期における足関節底屈トルクパワーは
ゼロに近い．一方で，高齢者群では立脚中期で足関節底屈トルクの負パワ
ーが大きく発揮されている（ Figure 5 .3， 5.4）．さらに Figure 5 .12 に示
した 1 歩行周期における踵の鉛直方向速度の変化パターンをみると，立脚
中期（ 1 歩行周期の 33 から 38%）において，高齢者群では若年者群よりも
踵離地のタイミングが有意に遅く，上方速度が小さいことが分かる．  
単 脚 支 持 期 に お け る 体 幹 の 上 方 加 速 お よ び 前 方 加 速 に 対 す る 足 関 節 底
屈筋群の機能的役割に関する研究（ Neptune ら，2001）によると，立脚中
期（歩行周期の 30%付近）における腓腹筋とヒラメ筋は，等尺性収縮をし
ておりエネルギーの産生はないが，支持脚と体幹の間のエネルギー伝達を
起こすことで体幹の前方推進に貢献するとされる．若年者群では立脚中期
で足関節底屈筋群が等尺性収縮をすることで下腿の前傾が抑えられ，同時
に踵が地面から離れて支持脚全体が前方回転をすることで身体が前方へ推
進されると考えられるが，高齢者群では足関節底屈筋群が伸張性収縮をし
ているので踵離れのタイミングが遅くなり，このことが歩行速度の減速と
EI の低下につながったと考えられる．また別の解釈として，体幹前傾歩行
では踵接地時におけるブレーキ距離が短くなるので，高齢者では足関節負
仕事を大きくすることで身体の前方加速を抑え，安全に接地をしていたと
も考えられる．  
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Figure  5.12 Averaged patterns o f  vert ical  veloc ity  at  the heel  during  
one walking cycle  for  the elderly and young subjects .  
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股 関 節 伸 展 筋 群 は 立 脚 前 期 に お い て 短 縮 性 収 縮 す る こ と で 体 幹 姿 勢 を
保持しながら支持脚を後方へスイングする（ Eng と Winter， 1995）．高
齢者群では股関節の正仕事を大きくすることで体幹前傾姿勢を保持し，さ
らに足関節の正仕事の減少を補っていたと考えられる．  
これらのことから，体幹前傾姿勢において高齢者が若年者と同等の歩行
速度を維持するには，より大きな下肢関節の力学的仕事が必要となり力学
的エネルギー利用の有効性は低下すること，高齢者の体幹前傾歩行では股
関節伸展筋群への負担が若年者よりも大きいことが分かった．  
 
5 .5.  まとめ  
本章の結果をまとめると，以下のようになる．  
①  Forward (small )群 と Normal 群 の EI は同 等 で あ っ た が ， Forward 
( large)群では Normal 群より EI が有意に小さかった．  
②  体幹の前傾に対する下肢関節の力学的仕事の変化は股関節正仕事と膝
関節負仕事で大きく，体幹前傾角度の増大とともに股関節正仕事は増
大したが，膝関節負仕事は体幹の前傾角度が 15°より大きくなると増
大した．  
③  高齢者と若年者の体幹前傾歩行では下肢関節の力学的仕事が異なり，
高齢者では足関節の負仕事が大きいことで EI が減少した．  
以上のことから，体幹前傾角度が 15°以上になると，体幹の姿勢保持と
支持脚の大きな屈伸動作に対応するため下肢関節の力学的仕事が大きくな
り EI が低下すること，および高齢者は体幹前傾角度と歩行速度が若年者
と同程度であっても EI は低くなることが分かった．  
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第６章 変形性脊椎症患者の歩行動作における左右下肢間の
力学的エネルギーの流れ 
 
6 .1.  目的  
歩 行 動 作 で は 左 右 下 肢 に お け る 力 学 的 エ ネ ル ギ ー の 位 相 が 逆 に な っ て
おり，一方の下肢のエネルギーが増大すれば，もう一方の下肢のエネルギ
ーは減少することから，左右の下肢で骨盤を介した力学的エネルギーの伝
達が生じていると考えられている（ Winter ら，1978； Robertson ら，1980； 
法元， 2007）．  
歩 行 動 作 で は 下 肢 と 骨 盤 が 協 調 的 に 動 く こ と で 力 学 的 エ ネ ル ギ ー が 有
効に伝達されると考えると，脊柱変形によって脊柱可動性が低下し（高畑
ら， 2006），骨盤の動きが制限されると，左右下肢間の力学的エネルギー
の流れにも影響を及ぼす可能性があると考えられる．  
本章では変形性脊椎症患者を対象に，脊柱変形が歩行中の左右下肢間の
力学的エネルギーの流れに及ぼす影響を明らかにし，力学的エネルギーを
有効に利用して歩行するための技術的要因を明らかにすることを目的とす
る．  
 
6 .2.  方法  
6 .2.1 .  被験者  
被験者は，日常生活動作が自立しており独歩が可能な 5 名（男性 1 名，
女性 4 名）の変形性脊椎症患者を患者群とし，健常者群は第 5 章と同じ健
常高齢者とした．但し，健常高齢者の内一名は後述する脊柱アライメント
測定ができなかったので本章では対象から除外した． Table  6.1 に被験者
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の身体特性を示す．対象からの除外基準は，下肢の変形性関節症で強い痛
みや著しい変形を認めるもの，脊椎圧迫骨折，下肢骨骨折，下肢関節疾患
に対する手術治療，感覚や運動機能が障害される神経性および筋性疾患，
運動麻痺を伴う脳血管疾患があるもの，その他，歩行動作に影響を及ぼす
可能性のある疾患の既往があるものとした．実験に先立って被験者に研究
目的，実験内容，データの取り扱いなどを説明し協力の同意に関する署名
を得た．なお本研究は筑波技術大学保健科学部附属東西医学統合医療セン
ターの倫理審査委員会の承認（通知番号第 9 号）を得たものである．  
 
6 .2.2 .  脊柱アライメントの評価法  
脊柱アライメントの評価では，コンフォメーチュア脊柱彎曲計（竹井機
器工業社製，スライディングゲージ， Figure  6 .1）を用いて被験者の安静
立位での脊柱彎曲を紙にトレースした（浅見，1991）．ついで Milne ら（ 1974）
の方法により脊柱彎曲の大きさを定量化した． Figure  6 .2 に示すように，
矢状面において第 7 頸椎棘突起（以下， C7）から第 5 腰椎棘突起（以下，
L5）を結ぶ直線を L， L が脊柱の S 字弯曲と交差する点を X として， C7
から X までの距離を Thoracic  length（以下， TL）， X から L5 までの距離
を Lumbar length（以下，LL）とした．そして，S 字の上部弯曲の頂点か
ら TL に下す垂線の距離を Thoracic  width（以下， TW）， S 字の下部弯曲
の頂点から LL に下す垂線の距離を Lumbar width（以下， LW）として，
TW を TL で除した値を胸椎弯曲指数（ TW/TL）， LW を LL で除した値を
腰椎弯曲指数（ LW/LL）とした．なお， Figure  6 .2(b)のように脊柱の後弯
変形が進行し腰椎前弯が消失している場合は，LW/LL は計測できないので
計測不能とした．  
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Table  6 .1 Character ist ics  o f  the patient and normal  subjects .  
 
 
 
  
1 F 75 1.49 55.3 0.103 UM
2 F 73 1.50 40.5 0.176 UM
3 F 83 1.49 56.4 0.180 UM
4 M 81 1.64 70.1 0.147 UM
5 F 84 1.35 49.3 0.147 UM
Mean 79.2 1.49 54.3 0.150 UM
SD 4.9 0.10 10.8 0.031 UM
Mean 70.0 1.64 61.1 0.077 0.051
SD 3.5 0.05 8.7 0.025 0.026
* * *
UM ; unmeasured
TW/TL LW/LL
Patient
Normal
(M:8,F:1)
Difference * p<0.05
Subject Sex Age Height(m)
Weight
(kg)
 Figure 6 .1
equipment.
 
 Measurement o f  spinal  al ignment by the conformateur type 
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Figure  6 .2  Evaluation of  spinal  al ignment.  (a) ,  Normal  spinal  
al ignment;  (b) ,  A variant o f  spinal  curve with no  lordosis ;  L5,  Fi f th 
lumbar spine;  C7,  Seventh cervical  spine ;  TL,  Thoracic  length;  TL,  
Lumbar length;  TW, Thoracic  width;  LW, Lumbar width.  
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6 .2.3 .  実験試技  
被験者に 10ｍの直進歩行を行わせた．歩行速度は被験者が通常に快適と
感じる速度として特に細かい制限はしなかった．被験者には歩行開始後，
少なくとも 5 歩以上歩いてフォースプラットフォームを自然な動きで踏み，
通過後，少なくとも 5 歩以上歩かせた．各試技の開始前に実験環境に慣れ
させるため十分な練習を行わせた．被験者は 5 回の試技を行ったが，歩行
中に著しく不自然であると験者が判断した場合はやり直しさせた．  
 
6 .2.4 .  データ収集  
第 3 章で示した方法でデータ収集をした．  
 
6 .2.5 .  データ処理  
第 3 章で示した方法でデータ処理をした．  
 
6 .2.6 .  算出項目と算出方法  
第 3 章に示した方法で以下の項目を算出した．  
(1)  歩行の基礎的要素（歩行速度，ケイデンス，ステップ長，歩隔，ブ
レーキ距離，立脚時間，遊脚時間および身体質量中心の鉛直変位）  
(2)  体幹および骨盤の角度  
(3)  関節トルクおよびトルクパワー  
(4)  関節力パワーおよびセグメントトルクパワー  
(5)  身体各部分の力学的エネルギーおよび身体部分間の力学的エネルギ
ーの伝達量  
(6)  力学的エネルギー利用の有効性指数  
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6 .2.7 .  統計処理  
2 群の差の検定には Mann-Whitney 検定を用いた．分析項目間の関係を
みるために Spearman の順位相関係数を算出した．いずれも有意水準は 5%
とした．  
 
6 .3.  結果  
6 .3.1 .  脊柱アライメント  
Table  6 .1 に胸椎弯曲指数（ TW/TL）および腰椎弯曲指数（ LW/LL）示
す． TW/TL が大きいほど胸椎後弯が大きいことを， LW/LL が大きいほど
腰椎前弯が大きいことを示している．TW/TL は患者群では 0.150±0.031，
健常者群では 0.077±0.025 で患者群が有意に大きかった． LW/LL は健常
者群で 0.051±0.026 であったが，患者群では Figure 6 .2(b)に示すように，
全ての被験者において腰椎前弯が消失しており計測不能であった．  
 
6 .3.2 .  歩行の基礎的要素  
Table  6 .2 に歩行速度，ケイデンス，ステップ長，歩隔，ブレーキ距離，
立脚時間，遊脚時間および身体質量中心の鉛直変位の平均値および標準偏
差を示す．ステップ長，歩隔，ブレーキ距離および身体質量中心の鉛直変
位は被験者の身長比で示している．  
歩行速度および身体質量中心の鉛直変位は，患者群が健常者群より有意
に小さかった．  
なお Table 6.2 には示していないが，患者群の内，男性被験者 1 名の固
有歩行における歩行速度，ステップ長，ケイデンス，ブレーキ距離はそれ
ぞれ 1.35m/s， 0.42m/height， 117.6steps/min， 0.17m/height で，これら
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の値はいずれも患者群全体の Mean±2SD の範囲内であり，男性被験者の
歩容は他の 4 名の女性被験者と大きな違いはなかった．  
 
6 .3.3 .  体幹および骨盤の角度  
Table  6 .3 に体幹部分角度，上 -下胴角度，骨盤前傾角度，骨盤側屈角度，
骨盤回旋角度の平均値および標準偏差を示す．体幹部分角度，上 -下胴角度
および骨盤前傾角度は 1 歩行周期の平均値で，骨盤側屈角度および骨盤回
旋角度は 1 歩行周期の変化量の和で示している．  
上 -下胴角度は患者群が健常者群より有意に小さく，患者群の体幹は健常
者群よりも屈曲位であった．骨盤前傾角度は患者群が健常者群より有意に
小さく，患者群の骨盤は健常者群よりも後傾していた．骨盤側屈角度およ
び骨盤回旋角度は 2 群間での有意差はなかったが，患者群は健常者群より
小さい傾向であった．  
 
6 .3.4 .  力学的エネルギー  
(1)  力学的エネルギー利用の有効性指数，力学的仕事および身体部分間の
エネルギー伝達量  
Figure  6.3 に力学的エネルギー利用の有効性指数 (EI)と歩行速度の関係
を示す．縦軸が EI，横軸が歩行速度である．健常者群では EI と歩行速度
の間に有意な負の相関関係がみられた．  
Figure  6.4 に EI の平均値および標準偏差を示す．患者群は 0.45±0.12，
健常者群は 0.66±0.07 で，患者群では健常者群より EI が有意に小さかっ
た．  
Figure  6.5 に EI と力学的仕事 (Wwb)の関係を示す．縦軸が EI，横軸が  
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Table  6 .3 Averaged angles o f  trunk and pelvis  for  the pat ient  and 
normal  subjects .  
 
 
  
Difference
* p<0.05
Trunk segment angle Mean -0.9 0.5
(deg) SD 3.3 2.5
Upper-lower torso angle Mean 150.9 173.4
(deg) SD 12.1 3.8
Pelvic forward lean angle Mean -31.7 -45.9
(deg) SD 15.1 6.4
Pelvic lateral lean angle Mean 13.8 17.6
(deg) SD 3.4 2.8
Pelvic rotation angle Mean 12.4 17.6
(deg) SD 2.6 5.1
Patient Normal
*
*
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Table  6 .2 Basic  descr iptors  o f  walking in  the patient  and normal  
subjects .  
 
 
 
 
  
Difference
* p<0.05
Walking speed Mean 1.07 1.31
(m/s) SD 0.16 0.19
Cadence Mean 108 109
(steps/min) SD 8 9
Support time Mean 0.70 0.67
(s) SD 0.06 0.05
Swing time Mean 0.42 0.44
(s) SD 0.05 0.04
Step length Mean 0.41 0.44
(　/height) SD 0.02 0.03
Step width Mean 0.06 0.05
 (　/height) SD 0.02 0.02
Break distance Mean 0.17 0.17
(　/height) SD 0.01 0.02
COM Z-displacement Mean 0.08 0.10
(　/height) SD 0.01 0.02 *
Patient Normal
*
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Wwb である． Wwb は身体質量当たりで示している．いずれの群も EI と
Wwb との間に有意な相関関係はみられなかったが，患者群では健常者群と
同等の Wwb でも EI は低い傾向であった．  
Figure 6 .6 に EI と身体部分間のエネルギー伝達量 (Tb)の関係を示す．
縦軸が EI，横軸が Tb である．Tb は身体質量当たりで示している．いずれ
の群も EI と Tb との間に有意な相関関係はみられなかったが，患者群では
EI と同じように Tb も小さかった．  
Figure  6.7 に Wwb と Tb の平均値および標準偏差を身体質量当たりで示
す．Wwb は患者群では 1.21±0.26 C/kg，健常者群では 1.53±0.42 C/kg で，
両群に有意差はなかった． Tb は患者群では 1.14±0.31 C/kg，健常者群で
は 1.88±0.66 C /kg で，患者群では健常者群より Tb が有意に小さかった． 
 
(2)  力学的エネルギーの流れ  
Figure  6.8 に患者群および健常者群の 1 歩行周期における力学的エネル
ギーの変化パターンの平均値を身体質量当たりで示す．図の上段（ a）は
全身および頭部＋両上肢＋体幹（以下， HAT）で，図の下段（ b）は 左右
下肢である．  
全 身 お よ び 身 体 各 部 分 の 力 学 的 エ ネ ル ギ ー の 大 き さ は 健 常 者 群 が 患 者
群より大きかった．力学的エネルギーの変化パターンは患者群と健常者群
で顕著な違いはなく，全身では 1 歩行周期で 2 回の増減があり，HAT では
大きな変化はなかった．下肢の力学的エネルギーは左右で位相がほぼ逆に
なっており，立脚期では小さく，遊脚期になると急激に大きくなっていた．  
Figure 6 .9， 6.10 に患者群および健常者群それぞれの 1 歩行周期におけ
る大腿，下腿および足部の力学的エネルギー変化率（ dE/dt），セグメント
107 
 
トルクパワー（ STP），関節力パワー（ CFP）の変化パターンの平均値を身
体質量当たりで示す． dE/dt の正の値は部分の力学的エネルギーが増加し
たことを，負の値は減少したことを示している．STP の正の値は関節トル
クによって部分に力学的エネルギーが流入したことを，負の値は流出した
ことを示している．CFP の正の値は関節力によって部分に力学的エネルギ
ーが流入したことを，負の値は流出したことを示している．  
dE/dt，STP，CFP の大きさは健常者群が全体として大きいが，変化パタ
ーンは患者群と健常者群で顕著な違いはなかった．  
大腿に着目すると，患者群，健常者群とも 1 歩行周期を通して関節力パ
ワーがセグメントトルクパワーよりも大きく，遊脚前期では股関節トルク
と股関節力によりエネルギーが大腿に流入し，遊脚後期では股関節力によ
り大腿からエネルギーが流出していた．  
 
6 .3.5 .  骨盤および股関節におけるキネマティクス・キネティクスの変化パ
ターン  
Figure  6.11 から Figure 6 .16 に 1 歩行周期における骨盤および股関節の
キネマティクス・キネティクスの変化パターンを平均値で示す．  
(1)  骨盤側屈および回旋角速度  
Figure 6 .11 に骨盤の側屈角速度（ a）および回旋角速度（ b）の変化パ
ターンを示す．水平面における反時計まわりの角速度と前額面における反
時計まわりの角速度が正の値を示している．統計的な有意差がみられた時
点は，側屈角速度では 6%，15～ 24%，57～ 58%，67～ 79%でいずれも患者
群の値が小さく，回旋角速度では 70～ 74%で患者群の値が小さかった．  
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Figure  6 .3  Relationship between walking speed and ef fect iveness  
index of  mechanical  energy uti l izat ion (EI)  for  the patient and normal  
subjects .  
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Figure  6.4 Averaged the  EI for  the patient  and normal  subjects .  
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Figure 6 .5 Relationship between mechanical  work (Wwb) and the EI  
for  the patient  and normal  subjects .  
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Figure  6.6  Relationship o f  mechanical  energy transfer  between 
segments (Tb)  to  the EI for  the  patient and normal subjects .  
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Figure  6.7 Averaged the  Wwb and the Tb for  the  patient and normal 
subjects .  
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Figure 6 .8 Averaged patterns o f  the mechanical  energy change of  the  
whole  body,  HAT (the head,  arms,  and torso)  (a)  and both leg  (b)  during 
one walking cycle  in the  patient  and normal  subjects .  
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Figure 6 .9 Averaged patterns o f  the mechanical  energy change for  the  
segment (dE/dt) ,  segment torque powers (STP) and jo int  force powers  
(CFP) in  the  thigh (a) ,  shank (b)  and foot  (c )  during one walking cycle  in  
the  patient subjects .  ①  ear ly stance phase,  ②  mid stance phase,  ③  
f inal  stance phase,  ④  ear ly  swing phase,  ⑤  f inal  swing phase .  
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Figure  6 .10 Averaged patterns o f  the mechanical  energy change for  
the  segment (dE/dt) ,  segment torque powers (STP) and jo int  force 
powers  (CFP)  in  the  thigh (a) ,  shank (b)  and foot  (c )  during one walking 
cycle  in  the  normal  subjects .  ①  ear ly  stance  phase,  ②  mid stance  
phase,  ③  f inal  stance phase ,  ④  ear ly swing phase,  ⑤  f inal  swing 
phase.   
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(2)  股関節速度  
Figure 6 .12 に股関節速度の前後成分（ a）および鉛直成分（ b）の変化
パターンを示す．前後成分の正の値は前方への速度を，鉛直成分の正の値
は上方への速度をそれぞれ示している．統計的な有意差がみられた時点は，
前後成分では 1～ 4%，24～ 32%，52～ 61%，70～ 76%，83～ 100%でいずれ
も患者群の値が小さく，鉛直成分では 15%， 65～ 73%， 96%でいずれも患
者群の値が小さかった．  
 
(3)  股関節力  
Figure 6 .13 に股関節力の前後成分（ a）および鉛直成分（ b）の変化パ
ターンを示す．前後成分の正の値は股関節に作用する前向きの，鉛直成分
の正の値は上方の関節力をそれぞれ示している．統計的な有意差がみられ
た時点は，前後成分では 5%，49～ 53%，62～ 63%，71～ 74%でいずれも患
者群の値が小さく，鉛直成分では 4～ 14%で患者群が小さく， 24～ 26%で
患者群が大きく， 62～ 66%で患者群が小さかった．  
 
(4)  股関節力パワー  
Figure 6 .14 に股関節力パワーの変化パターンを示す．統計的な有意差
がみられた時点は， 4～ 5%， 62～ 66%， 96%でいずれも患者群の値が小さ
かった．  
 
(5)  股関節内外転トルク  
Figure 6 .15 に股関節内外転トルクの変化パターンを示す．正の値は外
転トルクを，負の値は内転トルクをそれぞれ示している．統計的な有意差
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が み ら れ た 時 点 は ， 2～ 3%， 5～ 15%で 患 者 群 の 外 転 ト ル ク が 小 さ く ， 31
～ 36%， 38～ 39%で患者群の外転トルクが大きかった．遊脚期では大きな
違いはなかった．  
 
(6)  股関節内外転トルクパワー  
Figure 6 .16 に股関節内外転トルクパワーの変化パターンを示す．正の
値は短縮性収縮によるエネルギーの産生を，負の値は伸張性収縮によるエ
ネルギーの吸収をそれぞれ示している．統計的な有意差がみられた時点は，
17～ 22%で患者群では負パワーを，健常者群では正パワーを発揮しており，
61～ 64%， 67～ 69%で患者群では正パワーを，健常者群では負パワーを発
揮していた．  
 
6 .4.  考察  
本研究では脊柱変形の大きさを定量化するために Milne ら（ 1974）の方
法を用いた．胸椎後弯の大きさを示す胸椎弯曲指数は患者群が健常者群よ
り有意に大きかった．また全ての患者の腰椎は後弯変形し生理的前弯が消
失 し て い る の で 腰 椎 弯 曲 指 数 は 計 測 不 能 で あ っ た （ Table 6.1）． 佐 藤 ら
（ 1985）の脊柱変形の分類によると，全後弯は胸椎と腰椎がともに後弯変
形した状態で，亀背は上位脊柱が直立化し下位脊柱が後弯変形した状態で
ある．患者群のなかでも Subject  1 は胸椎弯曲指数が小さいので亀背に分
類され， Subject  2， 3， 4 および 5 は全後弯に分類されると考えられる．  
歩行中の体幹姿勢は，体幹セグメント角度では両群間で違いはなく，い
ずれも体幹を垂直位に保持していたが，患者群では健常者群よりも骨盤が
後傾し，体幹屈曲位であった．また骨盤の角度変位は両群間で有意差はみ  
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Figure  6 .11 Averaged patterns o f  angular  veloc ity  in  pelvic  lean (a)  
and rotat ion (b)  during one walking cycle  in  the patient and normal  
subjects .  
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Figure  6 .12  Averaged patterns o f  horizontal  (a)  and vert ical  (b)  
veloc ity  at  the hip jo int  during one walking cycle  in  the  patient  and 
normal  subjects .  
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Figure 6 .13 Averaged patterns o f  horizontal  (a )  and vert ical  (b)  jo int  
force  at  the  hip during one walking cycle  in patient  and normal  
subjects .  
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Figure  6 .14 Averaged patterns o f  jo int  force  power at  the  hip during  
one walking cycle  in the  patient  and normal  subjects .  
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Figure  6 .15 Averaged patterns o f  jo int  torque at  the  hip during one 
walking cycle  in the patient  and normal  subjects .  
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Figure 6 .16 Averaged patterns o f  jo int  torque power at  the hip during 
one walking cycle  in the  patient  and normal  subjects .  
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られなかったが，患者群では骨盤側屈，回旋ともに角度変位が小さい傾向
であった（ Table  6.3）．  
力学的エネルギー利用の有効性指数（ EI）の平均値を比較した結果，患
者群では健常者群よりも有意に小さかった（ Figure 6 .4）．また，一歩行周
期における力学的仕事（ Wwb）は両群間で有意差はないが，力学的エネル
ギー伝達量（ Tb）は患者群が健常者群より有意に小さかった（ Figure  6.7）．
これらのことは，患者群では身体部分間での力学的エネルギーの伝達が小
さく，発揮した力学的エネルギーが有効に利用されていないことを示唆す
る．  
これまでの通常歩行の力学的エネルギーの変化に関する研究では，他の
身 体 部 分 よ り 下 肢 の 力 学 的 エ ネ ル ギ ー の 変 化 が 大 き い と さ れ て い る
（ Winter ら， 1978；  Robertson ら， 1980）．本研究においても HAT（頭
部＋体幹＋上肢）の力学的エネルギーの変化は下肢よりも小さく，下肢の
力学的エネルギーは遊脚期になると急激に大きくなっていた（ Figure 6 .8）．
また左右下肢の力学的エネルギー変化の位相はほぼ逆になっており，左右
下肢間で骨盤を介した力学的エネルギー伝達が生じていたことを示唆する． 
左 右 下 肢 間 で の 力 学 的 エ ネ ル ギ ー 伝 達 に つ い て 検 討 す る た め に 大 腿 の
力学的エネルギー変化率に着目すると，関節力パワーがセグメントトルク
パワーよりも大きいが，患者群では遊脚前期における正の股関節力パワー
と遊脚後期における負の股関節力パワーがいずれも健常者群よりも小さか
った（ Figure 6 .9，6.10）．このことは遊脚前期で体幹から大腿に流れるエ
ネルギーと，遊脚後期で大腿から体幹に流れるエネルギーが小さかったこ
とを示し，患者群では骨盤を介した左右下肢間でのエネルギー伝達が小さ
かったと考えられる．関節力パワーは関節速度と関節力の内積なので，股
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関節力パワーの変化については股関節速度と股関節力の変化を検討する必
要がある．  
股 関 節 の 前 後 速 度 は 遊 脚 前 期 と 遊 脚 後 期 に お け る 前 方 速 度 が 患 者 群 で
有意に小さく（ Figure  6.12），股関節力の前後成分は遊脚前期における前
向きの力が患者群で有意に小さかった（ Figure 6 .13）．また骨盤回旋角速
度は，患者群では遊脚前期において遊脚側股関節を前方へ移動させる局面
で有意に小さかった（ Figure 6 .11）．  
股 関 節 の 鉛 直 速 度 は 遊 脚 前 期 に お け る 上 方 速 度 と 遊 脚 後 期 に お け る 下
方速度が患者群で有意に小さく（ Figure  6.12），股関節力の鉛直成分は遊
脚前期における上向きの力が患者群で有意に小さかった（ Figure 6 .13）．
また骨盤側屈角速度は，患者群では遊脚前期において遊脚側股関節が挙上
する局面で有意に小さかった（ Figure 6 .11）．このように患者群では骨盤
回旋および側屈角速度が小さいことで遊脚前期における遊脚側股関節の前
方および上方への速度が小さくなったと考えられる．  
歩 行 動 作 に お い て 遊 脚 側 股 関 節 の 鉛 直 方 向 速 度 に 影 響 す る 骨 盤 側 屈 運
動は，主に立脚側の股関節外転筋群によるトルクの大きさと収縮様式の変
化によって制御される．正常歩行では，踵接地から足底接地までは衝撃吸
収のために立脚側股関節外転筋群が伸張性収縮し（ Neumann， 2005），足
底接地からつま先離地までは立脚側股関節外転筋群が短縮性収縮すること
に よ る 骨 盤 側 屈 に よ っ て 遊 脚 側 股 関 節 が 持 ち 上 げ ら れ る （ Neumann，
2012）．  
患者群の股関節外転トルクは，立脚前期では健常者群よりも有意に小さ
く，立脚中期では健常群よりも有意に大きかった（ Figure  6.15）．また健
常者群では立脚前期から中期にかけて股関節外転トルクが負パワーから正
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パワーへと変わるが，患者群では立脚前期から後期まで股関節外転トルク
の負パワーが続いていた（ Figure 6 .16）．このことから患者群では，遊脚
側のつま先が離地するタイミングにおいて立脚側の股関節外転トルクの負
パワーを発揮しているので，遊脚側股関節の上方への速度は小さく，股関
節を介した体幹から遊脚側大腿へのエネルギー伝達が小さくなったと考え
られる．  
患 者 群 が 立 脚 期 に お い て 股 関 節 外 転 ト ル ク の 負 パ ワ ー を 発 揮 し 続 け る
要因の一つは，股関節外転筋群の筋力低下であると考えられる．健常者群
において股関節外転トルクが負パワーから正パワーへと移行する歩行周期
の 10%から 20%は，後脚のつま先が離地して単脚支持期が始まる局面であ
り，股関節外転トルクの大きさはピークになる（ Figure 6 .15,  6 .16）．股関
節内外転角度と発揮しうる股関節外転トルクに関する研究によると，股関
節が内転位から外転するほど発揮しうる外転トルクは低下し，股関節内転
10 °に 対 し て 外 転 10 °で は 股 関 節 外 転 ト ル ク が 約 70% ま で 低 下 し た
（ Neumann ら，1988）．患者群では股関節外転筋力が弱く，そのため股関
節を内転させながら外転トルクを発揮していたと考えられる．  
股 関 節 外 転 筋 群 の 筋 力 低 下 に よ る 異 常 歩 行 と し て ， 臨 床 で は
Trendelenburg 跛行や Duchenne 跛行など過剰な体幹の側方傾斜が知られ
ているが（窪田ら， 1997 a， 1997 b），本研究の結果から股関節外転筋力
が低下すると左右下肢間の力学的エネルギーの流れも低下する恐れがある
ことが示唆された．  
正常歩行において，中殿筋は立脚期を通して身体質量中心の内側加速度
の生成に貢献することで，歩行中の内外側方向のバランスをコントロール
する働きがあるとされる（ Pandy ら，2010；  Cohn ら，2012）．Orendurff
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ら（ 2004）は，健常若年者を対象として異なる歩行速度で身体質量中心の
鉛直方向変位および内外側方向変位を調べた．その結果，歩行速度が大き
いほど鉛直方向変位は大きく，内外側方向変位は小さくなり．反対に，歩
行速度が小さいほど鉛直方向変位は小さく，内外側方向変位は大きくなっ
た．そして，低速歩行では歩隔が増大するが，これは増大する身体質量中
心の内外側方向変位をコントロールするためであろうと推察し，低速歩行
は効率的な動きとはいえないが動作修正のための時間的な余裕があるため
に転倒を防げるのかもしれないと述べている．本研究の患者群における歩
行速度と身体質量中心の鉛直変位は健常者群より有意に小さかった．また，
患者群では健常者群よりも歩隔は広く，立脚時間は長く，遊脚時間は短い
傾向がみられた（ Table  6.2）．さらに上述した患者群における股関節外転
トルクの発揮パターンの特徴を合わせて考えると，患者群では広い歩隔に
おいて支持脚の股関節外転トルクの負パワーを発揮し続けることで，立脚
時間を長くして安全に歩行していたとも推察できる．  
以上のことから患者群では，遊脚側のつま先が離地するタイミングにお
いて立脚側股関節が外転トルクの負パワーを発揮しているので，遊脚側股
関節の上方への速度は小さく，股関節を介した体幹から遊脚側大腿へのエ
ネルギー伝達が小さくなることが分かった．よって脊柱変形のある高齢者
が効率の良い歩行動作を獲得するには骨盤側屈角速度を大きくする必要が
あり，股関節外転筋力を強化するとともに歩行練習ではつま先離地直前か
ら遊脚前期にかけて遊脚側股関節を前上方へ引き出す動きを習得すること
が役立つと考えられる．  
 
6 .5.  まとめ  
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本章の結果をまとめると，以下のようになる．  
①  患者群の歩行動作では身体部分間での力学的エネルギーの伝達が小さ
く，発揮した力学的エネルギーが有効に利用されていなことが示唆さ
れた．  
②  患者群では立脚前期から中期に股関節外転トルクの正パワーが発揮さ
れず，骨盤側屈角速度が小さいため遊脚側股関節の上方速度が小さく
なり，遊脚前期で体幹から遊脚側大腿へ流れる股関節力パワーも小さ
くなった．  
以 上 の こ と か ら 脊 柱 変 形 の あ る 高 齢 者 が 歩 行 動 作 に お い て 力 学 的 エ ネ
ルギーを有効に利用するためには、つま先離地直前から遊脚前期にかけて
遊脚側股関節を前上方へ引き出す動きを習得することが役立つと考えられ
る．  
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第７章 変形性脊椎症患者の歩行動作に及ぼすリュックサッ
ク型およびベルト型体幹装具の効果 
 
7 .1.  目的  
リュックサック型体幹装具は，体幹装具部分（ダーメンコルセット）と
鉛を入れた背嚢部分で構成され，背嚢の重りによって体幹を伸展させるこ
とを目的とした装具である．リュックサック型体幹装具は脊柱変形患者の
姿勢や歩行を改善させるとともに，腰痛を軽減させる効果があると報告さ
れている（ Watanabe ら， 1995；田中ら， 2000）．しかし，リュックサッ
ク型体幹装具によって体幹を伸展させるモーメントがどの程度生じ，さら
に腰背部筋群への負担がどの程度軽減できるかを定量的に検討した研究は
見当たらない．また，リュックサック型体幹装具の重り位置は腰部または
骨盤に装着されることが多いが，異なる重り位置で装具の効果を比較した
研究も渉猟した限りではなかった．  
本 章 の 目 的 は リ ュ ッ ク サ ッ ク 型 お よ び ベ ル ト 型 体 幹 装 具 に お け る 重 り
位置の違いが，変形性脊椎症患者の歩行動作における体幹自重モーメント，
力学的エネルギー利用の有効性や力学的エネルギーの流れに及ぼす影響を
明らかにすることである．  
 
7 .2.  方法  
7 .2.1 .  被験者  
第 6 章に示した被験者と同じである．  
 
7 .2.2 .  体幹装具  
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Watanabe ら（ 1995）が考案したリュックサック型体幹装具では重りの
位置は腰部であるが，本研究では重りの位置が異なる背部装具，腰部装具
および骨盤装具の 3 種類を作成した（ Figure  3 .2）．背部装具はナイロン製
のベストの背部に重量 1 kg，縦 15.5 cm，横 4.5 cm，厚さ 0.5 cm の重り
を面ファスナー（商標としてはベルクロ）で張り付けたもので，被験者の
胸椎部に重りが位置するようにした．腰部装具は軟性コルセットの背部に
背部装具と同様の重りをつけたもので，被験者の腰椎部に重りが位置する
ようにした．骨盤装具は軟性コルセットの背部に重量 1 kg，縦 10 cm，横
7 cm，厚さ 0.5 cm の重りを付けたもので，被験者の仙骨部に重りが位置
するようにした．装具には反射マーカーを貼付し，質量中心位置を計測で
きるようにした．  
以下では，患者群において装具なしの条件を P(Free)，背部装具の条件
を P(High back)， 腰 部 装 具 の 条 件 を P(Low back)， 骨 盤 装 具 の 条 件 を
P(Pelvis)とし，健常者群は Normal とする．  
 
7 .2.3 .  実験試技  
被験者に 10 m の直進歩行を行わせた（ Figure 7 .1）．歩行速度は被験者
が通常に快適と感じる速度として特に細かい制限はしなかった．被験者に
は歩行開始後，少なくとも 5 歩以上歩いてフォースプラットフォームを自
然な動きで踏み，通過後，少なくとも 5 歩以上歩かせた．各試技の開始前
に実験環境に慣れさせるため十分な練習を行わせた．患者群は装具未装着
の歩行と 3 種類の装具での歩行をそれぞれ 5 回ずつ，健常者群は固有歩行
を 5 回行ったが，歩行中に著しく不自然であると験者が判断した場合はや
り直しさせた．  
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Figure  7.1 The sequential  st ick pictures o f  walking for  the  normal  
subjects  and patients with and without  an orthosis .  
  
Normal
Patient
(Free)
Patient
(High back)
Patient
(Low back)
Patient
(Pelvis)
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7 .2.4 .  データ収集  
第 3 章で示した方法でデータ収集をした．  
 
7 .2.5 .  データ処理  
第 3 章で示した方法でデータ処理をした．  
 
7 .2.6 .  算出項目と算出方法  
第 3 章に示した方法で以下の項目を算出した．  
(1)  歩行の基礎的要素（歩行速度，ケイデンス，ステップ長，歩隔，ブ
レーキ距離，立脚時間，遊脚時間および身体質量中心の鉛直変位）  
(2)  体幹および骨盤の角度  
(3)  上胴下端および下胴下端まわりの体幹自重モーメント  
(4)  下肢関節の力学的仕事  
(5)  力学的エネルギー利用の有効性指数  
(6)  身体部分間の力学的エネルギーの伝達量  
 
7 .2.7 .  統計処理  
患者群の各条件（ P(Free)，P(High back)，P(Low back) および P(Pelvis)）
の比較では Friedman 検定を実施し，続いて Wilcoxon 符号順位和検定を
Bonferroni の補正を適用して実施した．患者群の各条件と健常者群との比
較では Mann-Whitney 検定を Bonferroni の補正を適用して実施した．い
ずれも有意水準は 5%とした．  
 
7 .3.  結果  
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7 .3.1 .  歩行の基礎的要素  
Table  7 .1 に歩行速度，ケイデンス，ステップ長，歩隔，ブレーキ距離，
立脚時間，遊脚時間および身体質量中心の鉛直変位の平均値および標準偏
差を示す．ステップ長，歩隔，ブレーキ距離および身体質量中心の鉛直変
位は被験者の身長比で示している．  
身体質量中心の鉛直変位は， P(Low back)および P(Pelvis)が Normal よ
り有意に小さかった．  
 
7 .3.2 .  体幹および骨盤の角度  
Table  7 .2 に体幹部分角度，上 -下胴角度，骨盤前傾角度，骨盤側屈角度，
骨盤回旋角度の平均値および標準偏差を示す．体幹部分角度，上 -下胴角度
および骨盤前傾角度は 1 歩行周期の平均値で，骨盤側屈角度および骨盤回
旋角度は 1 歩行周期の変化量の和で示している．  
上 -下胴角度は P(Free)， P(High back)， P(Low back)および P(Pelvis)
が Normal より有意に小さく上 -下胴は屈曲位であった．骨盤側屈角度は
P(High back)が Normal より有意に小さかった．骨盤回旋角度は P(Low 
back)が Normal より有意に小さかった．  
 
7 .3.3 .  上胴下端および下胴下端まわりの体幹自重モーメント  
(1)  モーメントの積分値および最大値  
Table  7 .3 に P(Free)， P(High back)， P(Low back)， P(Pelvis)および
Normal の 1 歩行周期における上胴下端および下胴下端まわりの体幹自重
モーメントの積分値および最大値を平均値および標準偏差で示す．それぞ
れの値は被験者の体重比で示している．  
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Table  7 .1 Basic  descr iptors  o f  walking for  the  normal  subjects  and 
patients  with and without an orthosis .  
 
 
 
  
Free High back Low back Pelvis
Mean 1.08 1.06 1.07 1.09 1.31
SD 0.16 0.11 0.15 0.14 0.19
Mean 108 108 111 112 109
SD 8 8 9 10 9
Mean 0.70 0.68 0.68 0.67 0.67
SD 0.06 0.04 0.06 0.06 0.05
Mean 0.42 0.43 0.41 0.41 0.44
SD 0.05 0.05 0.04 0.05 0.04
Mean 0.41 0.40 0.40 0.41 0.44
SD 0.02 0.01 0.01 0.01 0.03
Mean 0.06 0.06 0.06 0.06 0.05
SD 0.02 0.02 0.02 0.02 0.02
Mean 0.17 0.17 0.17 0.17 0.17
SD 0.01 0.01 0.01 0.01 0.02
Mean 0.08 0.08 0.07 0.07 0.10
SD 0.01 0.01 0.01 0.01 0.02
Difference
p<0.05
F,P(Free); H,P(High back); L,P(Low back); P,P(Pelvis); N,Normal
L<N , P<N
Support time (s)
Swing time (s)
Step length
( / height)
Step width
( / height)
Brake distance
( / height)
COM Z-displacement
( / height)
Patient Normal
Walking speed (m/s)
Cadence (steps/min)
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Table  7 .2 Averaged angles o f  trunk and pelvis  for  the  normal subjects  
and patients with and without an orthosis .  
 
 
  
Free High back Low back Pelvis
Mean -0.9 -1.1 -2.1 -1.3 0.5
SD 3.3 3.6 4.8 4.9 2.5
Mean 150.9 151.5 151.1 149.4 173.4
SD 12.1 10.7 12.7 8.1 3.8
Mean -31.7 -32.9 -36.6 -33.5 -45.9
SD 15.1 13.2 13.9 6.4 6.4
Mean 13.8 12.3 12.7 14.8 17.6
SD 3.4 2.9 3.8 3.6 2.8
Mean 12.4 14.9 8.0 13.1 17.6
SD 2.6 4.4 3.6 2.4 5.1
Difference
p<0.05
Trunk segment angle
(deg)
Patient
Normal
F<N, H<N, L<N, P<N
Pelvic lateral lean
angle (deg)
Pelvic rotation angle
(deg)
F,P(Free); H,P(High back); L,P(Low back); P,P(Pelvis); N,Normal
H<N
L<N
Upper-lower torso
angle (deg)
Pelvic forward lean
angle (deg)
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Table  7 .3 The integral  and maximum values o f  the trunk weighted 
moment about the lower end of  the upper torso and the  lower end of  the  
lower torso.  
 
 
  
Free High back Low back Pelvis
Mean -0.23 -0.22 -0.23 -0.22 -0.15
SD 0.07 0.09 0.09 0.08 0.07
Mean -0.37 -0.35 -0.38 -0.40 -0.34
SD 0.08 0.09 0.10 0.10 0.11
Mean 0.01 0.01 0.01 0.01 0.04
SD 0.01 0.01 0.01 0.01 0.02
Mean 0.08 0.07 0.06 0.07 0.25
SD 0.08 0.06 0.05 0.07 0.07
Mean -0.08 -0.07 -0.08 -0.06 -0.17
SD 0.04 0.05 0.08 0.07 0.08
Mean -0.34 -0.33 -0.31 -0.28 -0.56
SD 0.07 0.10 0.13 0.12 0.14
Mean 0.13 0.15 0.14 0.17 0.14
SD 0.05 0.05 0.08 0.09 0.05
Mean 0.49 0.48 0.45 0.52 0.65
SD 0.08 0.06 0.14 0.15 0.16
Patient
Integral
(Nms/kg)
Maximum
(Nm/kg)
Normal Difference(p<0.05)
F<N, H<N
L<N, P<N
H<N, P<N
Integral
(Nms/kg)
Maximum
(Nm/kg)
Integral
(Nms/kg)
Maximum
(Nm/kg)
Integral
(Nms/kg)
Maximum
(Nm/kg)
F<N, H<N
L<N, P<N
F,P(Free); H,P(High back); L,P(Low back); P,P(Pelvis); N,Normal 
Lower
end of
Upper
torso
Lower
end of
Lower
torso
Forward
moment
Backward
moment
Backward
moment
Forward
moment
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上 胴 下 端 ま わ り に お け る 後 傾 モ ー メ ン ト の 積 分 値 お よ び 最 大 値 は ，
Normal が P(Free)， P(High back)， P(Low back)および P(Pelvis)より有
意に大きかった．  
下胴下端まわりにおける前傾モーメントの最大値は，Normal が P(High 
back)および P(Pelvis)より有意に大きかった．  
 
(2)  モーメントの各成分の変化パターン  
Figure 7 .2 に P(Free)， P(High back)， P(Low back)， P(Pelvis)および
Normal の 1 歩行周期における下胴下端まわりの体幹自重モーメントの変
化パターンを平均値で示す．成分別に上段から重力によるモーメント，鉛
直方向および水平前後方向の力によるモーメント，正味のモーメントで，
それぞれのモーメントは体重比で示している．  
重力によるモーメントは， Normal では前傾モーメントと後傾モーメン
ト が 交 互 に 生 じ て い た が ， P(Free)， P(High back)， P(Low back)お よ び
P(Pelvis)では 1 歩行周期を通して常に後傾モーメントが生じており，特に
P(High back)と P(Pelvis)では後傾モーメントが大きかった．  
鉛直方向の力によるモーメントは，いずれの歩行でも他のモーメントと
比較して非常に小さかった．  
水平前後方向の力によるモーメントは，他のモーメントより大きく，正
味のモーメントに大きく影響していた．いずれの歩行でも 1 歩行周期の
50％と 100％付近で前傾モーメントのピークを，10％と 60％付近で後傾モ
ーメントのピークを示した．  
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7 .3.4 .  地面反力作用点と身体質量中心との前後距離および身体質量中心ま
わりの地面反力鉛直成分によるモーメント  
Figure 7 .3 に P(Free)， P(High back)， P(Low back)， P(Pelvis)および
Normal の立脚期における地面反力作用点と身体質量中心との前後距離の
変化パターンを平均値で示す．正の値は身体質量中心が地面反力作用点よ
りも後方に位置することを示し，負の値は身体質量中心が地面反力作用点
よりも前方に位置することを示す．それぞれの距離は身長比で示している．
患者群ではいずれの歩行でも地面反力作用点と身体質量中心との前後距離
に違いはなかった．  
Figure 7 .4 に P(Free)， P(High back)， P(Low back)， P(Pelvis)および
Normal の立脚期における身体質量中心まわりの地面反力鉛直成分による
モーメントの変化パターンを平均値で示す．正の値は身体質量中心まわり
に身体が前方回転するモーメントを示し，負の値は身体質量中心まわりに
身体が後方回転するモーメントを示す．それぞれのモーメントは体重比で
示している．患者群ではいずれの歩行でも正負のモーメントに違いはなか
った．  
 
7 .3.5 .  力学的エネルギー  
(1)  下肢関節の力学的仕事  
Figure 7 .5 に P(Free)， P(High back)， P(Low back)， P(Pelvis)および
Normal の 1 歩行周期における下肢関節の絶対仕事，正仕事および負仕事
の平均値および標準偏差を身体質量当たりで示す．  
絶対仕事（ a）に関しては，いずれの関節でも有意差はみられなかった
が， Normal は膝関節および下肢三関節合計において他より大きい傾向で
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あった．  
正仕事（ b）に関しては，いずれの関節でも有意差はみられなかったが，
Normal は膝関節および下肢三関節合計において他より大きい傾向であっ
た．  
負仕事（ c）に関しては，いずれの関節でも有意差はみられなかったが，
Normal は足関節において他より小さい傾向であった．  
 
(2)  力学的エネルギー利用の有効性指数（ EI）および身体部分間のエネル
ギー伝達量（ Tb）  
Figure  7.6 に EI の平均値および標準偏差を示す．P(Free)は 0.45±0.12，
P(High back)は 0.45±0.11，P(Low back)は 0.44±0.09，P(Pelvis)は 0.44
±0.09， Normal は 0.66±0.07 で， P(Free)， P(High back)， P(Low back)
および P(Pelvis)は Normal より有意に小さかった．  
Figure 7 .7 に Tb の平均値および標準偏差を身体質量当たりで示す ．
P(Free)は 1.14±0.31 J/kg，P(High back)は 1.11±0.20 J/kg，P(Low back)
は 1.13±0.24 J/kg， P(Pelvis)は 1.25±0.24 J/kg， Normal は 1.88±0.66 
J/kg で， P(High back)および P(Low back)は Normal より有意に小さかっ
た．  
 
7 .4.  考察  
リュックサック型体幹装具を考案した Watanabe ら（ 1995）は，体幹前
傾歩行をしている 42 名の高齢者に対して，腰部に平均 1.2kg の重りを付
けたリュックサック型体幹装具を装着すると，歩行時の胸腰部屈曲角度が
平均で 31°減少し，さらに日常生活活動がより楽になったと報告している． 
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Figure 7 .2  The components that contr ibute to  the trunk weighted 
moment about the lower end of  the lower torso  during one walking 
cycle .   
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Figure  7 .3  Averaged patterns o f  the distance  from the 
center-o f -pressure to  the  center-o f -mass during stance  phase for  the  
normal  subjects  and patients with and without orthosis .  
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Figure 7 .4 Averaged patterns o f  the moment about  the center o f  mass  
caused by the  vert ical  ground react ion force  for  the normal  subjects  and 
patients  with and without orthosis .  
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Figure  7.5 Mechanical  works o f  the  leg  jo ints in one walking cycle  for  
the  normal subjects  and patients with and without an orthosis .  
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Figure  7.6 Averaged ef fect iveness  index of  mechanical  energy 
uti l izat ion (EI)  for  the  normal subjects  and patients with and without 
an orthosis .  
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Figure  7.7 Averaged mechanical  energy transfer  between segments  
(Tb)  for  the  normal  subjects  and patients with and without  an orthosis .  
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Watanabe ら（ 1995）は，リュックサック型体幹装具の効果として，腰部
の重りが身体重心位置を後方に変位させるとともに，脊柱および股関節に
伸展モーメントを生じさせると推察しているが，実際に確かめた訳ではな
い．田中ら（ 2000）は，胸腰椎圧迫骨折による脊柱後弯変形患者 15 名に
対してリュックサック型体幹装具（重量 0.8 から 1.2kg）を用いた結果，
腰背痛が改善され， 1 時間以上の立位または歩行が可能になったと報告し
ている． Ishida ら（ 2008）は，脊柱変形を有する高齢者を被験者として，
歩行中の脊柱起立筋（第 9 胸椎，第 3 腰椎および第 5 腰椎の位置）の活動
を表面筋電図により，リュックサック型体幹装具（重量 1.0kg）の有無で
比較した．その結果，装具の有無で歩行のケイデンスに違いはないが，脊
柱起立筋（第 5 腰椎の位置）の活動は装具装着時が未装着時より有意に小
さく，装具によって脊柱起立筋への負担が軽減したと報告している．田中
ら（ 2000）と Ishida ら（ 2008）は歩行時の腰背部筋群への負担軽減の効
果については Watanabe ら（ 1995）と同様の推察をしており，腰部まわり
のモーメントは明らかでない．  
本研究で は，歩行 中の体幹 筋群への 負荷量を 定量的に とらえる ために，
上胴下端および下胴下端まわりの体幹自重モーメントを算出した．そして，
体幹筋群への持続的な負荷量の指標としてモーメントの積分値を，最大負
荷量の指標としてモーメントの最大値をそれぞれ求めた（ Table  7.3）．  
上胴下端まわりの後傾モーメントの積分値および最大値は， Normal が
P(Free)， P(High back)， P(Low back)および P(Pelvis)より有意に大きか
った．これは健常者群では 1 歩行周期を通して上胴が直立位であるのに対
して，患者群では上胴が大きく前傾していたためと考えられる．下胴下端
まわりの前傾モーメントの最大値は，P(Free)では Normal と有意差がない
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が，P(High back)および P(Pelvis)では Normal より有意に小さかった．重
力によるモーメントの変化パターンをみると，患者群では 1 歩行周期を通
して常に後傾モーメントが生じており，特に P(High back)と P(Pelvis)で
は後傾モーメントが大きい傾向であった（ Figure 7 .2）．患者群における体
幹姿勢をみると，体幹部分角度はいずれの条件においても約 0°で体幹は
直立位であるが，骨盤は後傾し，上 -下胴角度はいずれの条件においても約
150°で体幹は屈曲位であった（ Table  7 .2）．このような脊柱が後弯変形し
た状態で体幹を直立させた患者群の姿勢では，HAT 質量中心は下胴下端よ
りも後方へ位置しているが，背部装具と骨盤装具を装着すると重力による
後傾モーメントが増加し，正味の前傾モーメントが減少したと考えられる．
なお， P(Low back)では重力による後傾モーメントが増大していない．こ
れは， P(Low back)では骨盤が前傾して体幹前傾角度が増大しているので
（ Table  7 .2）， HAT 質量中心と下胴下端とのモーメントアームが P(Free)
よりも短いためと考えられる．  
リ ュ ッ ク サ ッ ク 型 体 幹 装 具 は 装 具 の 重 量 に よ っ て 重 力 に よ る 後 傾 モ ー
メントを大きくすることを狙いとしているが，一方で歩行動作においては，
水平前後方向の力によるモーメントが，重力によるモーメントよりも最大
で約 5 倍大きいことにも着目する必要があろう（ Figure 7 .2）．水平前後方
向の力によるモーメントは，いずれの歩行でも進行方向の速度が減速する
両脚支持期で後傾モーメントのピークを，加速する単脚支持期で前傾モー
メントのピークを示した．そして，歩行の進行方向加速度に関係する歩行
速度，ケイデンス，ステップ長，ブレーキ距離などの歩行基礎データはい
ずれの歩行の間でも有意差がなく（ Table  7.1），水平前後方向の力による
モーメントの違いもなかった．宮川ら（ 1997）は，健常成人が 21.5kg の
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ザックを背負った歩行動作を分析した結果，ザックの重心位置が高いほど
歩行中の姿勢は前傾し，低いほど歩行のブレーキ局面における床反力の力
積が大きくなったと報告している．本研究で用いた装具の重量は 1kg で宮
川ら（ 1997）のものと比べて軽く，装具の重り位置によって体幹姿勢に有
意差はなく，ブレーキ距離も変化しなかった．ブレーキ局面での減速が大
きいと歩行速度を維持するにはその後の加速を大きくしなければならない．
大きな前方加速による体幹前傾モーメントの増大は，腰背部筋群への負担
を大きくすることになる．よってリュックサック型体幹装具における重り
位置と重量は，歩行のブレーキ局面で減速が大きくなり過ぎないよう調節
する必要があると考えられる．  
また，脊柱変形のパターンや程度には個人差があり，装具が体幹自重モ
ー メ ン ト へ 及 ぼ す 影 響 も 異 な る こ と に 注 意 す る 必 要 が あ ろ う ． 佐 藤 ら
（ 1985）の脊柱変形の分類によると，全後弯は胸椎と腰椎がともに後弯変
形した状態で，亀背は上位脊柱が直立化し下位脊柱が後弯変形した状態で
ある．本研究の Subject  1 は胸椎弯曲指数が小さいので亀背に分類され，
Subject  2，3，4 および 5 は全後弯に分類されると考えられる（ Table 6 .1）．
後弯変形が重度な Subject  2 および 3 における下胴下端まわりの前傾モー
メントの最大値は，骨盤装具では未装着と比較してそれぞれ 0.47 倍，0.56
倍と減少し，体幹部分角度はそれぞれ 1.5°から 3.7°，-0 .2°から 0.7°へ
と後傾した．一方で後弯変形がそれ程大きくない Subject  1 および 5 の骨
盤装具では，前傾モーメントはそれぞれ 1.13 倍， 1.14 倍と増大し，体幹
部分角度はそれぞれ 0.1°から -0.2°， -6 .8°から -9 .5°へと前傾した．ま
た Subject  4 の 背 部装 具 で は， 最 大 前傾 モ ー メン ト の 変化 は 僅 かで あ り
（ 0.91 倍の減少），体幹部分角度の変化も僅かであった（ 0.7°から 0.6°
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へと後傾）．このように脊柱後弯変形が大きい場合には装具によって体幹は
起き上がり易くなるとも推察されるが，装具によって体幹前傾角度が大き
くなり体幹前傾モーメントが大きくなる場合もあった．  
Watanabe ら（ 1995）は，リュックサック型体幹装具の効果として，装
具の重りが身体重心位置を後方に変位させると述べている．身体質量中心
位置が後方変位すると立脚期前半では地面反力鉛直成分により身体を起こ
す方向に作用するモーメントを大きくできる可能性がある．しかし，本研
究では地面反力作用点と身体質量中心位置との前後距離の変化パターンは
装具による違いはなく（ Figure 7 .3），また身体質量中心まわりの地面反力
鉛直成分によるモーメントも装具による違いはなかった（ Figure 7 .4）．こ
れは本研究で用いた装具の重さが 1kg で体重と比べて軽いためと考えられ
る．  
リ ュ ッ ク サ ッ ク 型 体 幹 装 具 が 歩 行 動 作 に お け る 力 学 的 エ ネ ル ギ ー に 及
ぼす影響を検討するために，下肢関節の力学的仕事，力学的エネルギー利
用の有効性指数（ EI）および身体部分間のエネルギー伝達量（ Tb）を調べ
た．その結果，下肢関節の力学的仕事と EI ではいずれの装具においても
大きな変化はなかった（ Figure 7 .5，7.6）．しかし，Tb においては P(Free)
と Normal の間に有意差はないが， P(High back)および P(Low back)では
Normal より有意に小さかった（ Figure 7 .7）．  
Figure  7.8 に，各被験者の Tb を身体質量当たりで示す．Subject  2 では
背部装具，腰部装具および骨盤装具のいずれも未装着より低かった．また，
Subject  4 では背部装具および腰部装具が未装着より低かった．  
Figure  7.9 に各被験者の 1 歩行周期における骨盤側屈角速度および回旋
角速度の最大値を示す． Subject  2 は側屈角速度において背部装具および  
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Figure 7 .8 Mechanical  energy transfer  between segments  (Tb)  for  the 
f ive  patient individuals with and without an orthosis .  
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Figure 7 .9 Peak pelvic  angular  veloc ity during one walking cycle  for  
the  f ive patient  individuals  with and without an orthosis .  
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Figure  7.10  Patterns o f  jo int  force  power at  the  hip during one 
walking cycle  in the typical  subject  with and without an orthosis .  
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腰部装具が未装着より低く，回旋角速度において背部装具，腰部装具およ
び骨盤装具がいずれも未装着より顕著に低かった．  
Figure  7.10 に Subject  2 の 1 歩行周期における股関節力パワーの変化パ
ターンを示す．いずれの条件においても股関節力パワーの変化パターンに
顕著な違いはないが，背部装具，腰部装具および骨盤装具では，つま先離
地時における正パワーと遊脚後期における負パワーが未装着より低かった． 
第 6 章でも述べたように，歩行動作では骨盤の動きが左右下肢間の力学
的エネルギーの流れに影響を及ぼしており，骨盤角速度が小さくなると左
右下肢間の力学的エネルギーの流れも小さくなった． Subject  2 では装具
を装着することで骨盤側屈角速度および回旋角速度が小さくなっており，
このことで股関節力パワーが低下し，体幹と大腿の力学的エネルギーの流
れが小さくなったと推察される．  
リュックサック型体幹装具は，腰部への負担が軽減されることで持続的
な歩行が楽になると報告されているが（ Watanabe ら，1995；田中ら，2000），
本研究の Subject  2 のように歩行中の骨盤の動きが装具によって制限され
ると，股関節力パワーによる力学的エネルギーの流れが小さくなるので，
下肢筋群への負担は大きくなるとも考えられる．よって，下肢筋力が低下
している高齢者に対してリュックサック型体幹装具を処方する場合は，歩
行動作を観察して，装具によって骨盤の動きが制限されていないか確認す
る必要があると考えられる．  
 
7 .5.  まとめ  
本章の結果をまとめると，以下のようになる．  
①  いずれの装具でも歩行中の体幹姿勢や歩容に有意な変化はみられなか
154 
 
った．  
②  背部装具と骨盤装具では体幹の前傾モーメントが減少した．  
③  歩行動作においては水平前後方向の力によるモーメントが重力による
モーメントよりも最大で約 5 倍大きく，正味のモーメントに最も大き
く影響を及ぼしていた．   
④  いずれの装具でも下肢関節の力学的仕事および力学的エネルギー利用
の有効性指数に有意な変化はないが，装具により骨盤の動きが小さく
なると身体部分間の力学的エネルギー伝達量が小さくなる傾向があっ
た．  
以上のことから，背部装具と骨盤装具は脊柱後弯変形患者の歩行動作に
おいて腰背部筋群への負担を軽減させる効果があると考えられる．さらに
患者固有の体幹姿勢と歩行速度を考慮して装具の重り位置を調節すること
で，リュックサック型体幹装具の適合性はより向上すると推察される．  
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第８章 トレーニング方法に関する示唆について 
 
脊 柱 変 形 を 有 す る 高 齢 者 の 歩 行 能 力 を 高 め る 効 果 的 な ト レ ー ニ ン グ 方
法を検討するには，加齢および体幹姿勢の変化が歩行動作へ及ぼす影響を
明らかにする必要がある．本研究では体幹の姿勢変化に対す下肢動作の変
容に着目して脊柱変形を有する高齢者，健常高齢者および若年者の歩行動
作をバイオメカニクス的に分析した．  
本章では，第 4 から 5 章で得られた知見と，これまでに報告されている
変形性脊椎症患者および一般的な高齢者の姿勢や歩行の改善を目的とした
トレーニング方法を比較し，脊柱変形を有する高齢者の歩行能力を高める
ためのトレーニング方法に関する示唆を引き出す．  
 
8 .1  体幹姿勢の改善を目的とする従来のトレーニング方法  
変形性脊椎症患者を対象としたトレーニングに関する研究の多くは，体
幹姿勢の改善を目的としている（ Bansal ら， 2014）． Ball ら（ 2009）は，
250 名の女性を対象に，年齢と脊柱変形の大きさとの関係を調べるととも
に，体幹伸展筋群の筋力強化によって脊柱変形の進行を遅らせることが可
能であるかを検討した．その結果，年齢が高い人ほど脊柱変形が大きくな
るが，特に 50 から 59 歳の間で脊柱変形が大きく進行した．そこで 50 か
ら 59 歳の女性 35 名を対象に，体幹伸展筋群を強化するトレーニングを 1
年間，週 3 回の頻度で実施した（実施群 15 名，非実施群 20 名）．その結
果，非実施群では頸椎弯曲に変化はなく，胸椎弯曲は 9%増大したが，実
施群では頸椎弯曲は 13％減少，胸椎弯曲は 16%減少したと報告している． 
Benedett i ら（ 2008）は，体幹屈曲姿勢をとる 15 名の男性および女性
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（平均年齢 51.5±4.3 歳）を対象に，体幹屈曲姿勢の改善を目的としたト
レーニング（体幹伸展筋群の強化，大胸筋，股関節屈筋群およびハムスト
リングスの柔軟性改善）を 3 か月間，週 2 回， 1 回 1 時間の頻度で実施し
た．その結果，立位時の体幹屈曲姿勢がトレーニング実施前に比べて 13%
改善したと報告している．  
Katzman ら（ 2005）は，体幹屈曲姿勢をとる 21 名の女性（平均年齢 52.0
±4.2 歳）を対象に，体幹屈曲姿勢の改善を目的としたトレーニング（胸
椎伸展，肩屈曲および股関節伸展のストレッチ，体幹伸展筋群および肩甲
骨周囲筋群の筋力強化，開眼および閉眼での立位姿勢の調整）を 12 週間，
週 2 回，1 回 1 時間の頻度で実施した．その結果，胸椎後弯は 11%減少し，
体幹伸展トルクのピーク値は 53%増大した．しかし，歩行速度の変化はな
かったと報告している．このように幾つかの先行研究が，体幹伸展筋群の
筋力強化を中心とするトレーニングを一定の期間継続することで体幹屈曲
姿勢が改善したと報告している．しかしながら，脊柱変形の矯正が困難な
患者が，体幹の姿勢変化に対して下肢の動きをどのように適応させれば歩
行能力を維持することができ，さらには改善できるかといった観点による
研究はなく，トレーニング方法の指針もないのが現状である．  
Sinaki ら（ 2002， 2005 a， 2005 b）は，変形性脊椎症患者の体幹姿勢
の他にも歩行やバランスなどの運動に着目したトレーニングの研究を行っ
ている．変形性脊椎症患者 12 名（平均年齢 56.0±5.1 歳）と健常高齢者
13 名（平均年齢 51.0±4.6 歳）を対象に，下肢筋力や歩行動作などを比較
した．その結果，変形性脊椎症患者では健常高齢者よりも体幹伸展筋群お
よび下肢筋群の筋力が低く，歩行動作においてはステップ長が短く，歩行
速度が低く，障害物をまたぎ越す動作では身体質量中心の側方変位が大き
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く，そのためバランスを崩して転倒しやすい傾向にあることが示唆された．
さらに上記の患者 12 名を対象に，バランスや歩行の改善を目的とした 4
週間の運動プログラムを実施した．運動プログラムの内容は，体幹伸展筋
群の強化（ 1 日に 10 回反復），バランストレーニング（ 1 日に 2 回， 1 回
10 分）および体幹装具（ Spinal  weighted kypho-orthosis  ;  WKO）を装着
した状態での歩行トレーニング（ 1 日に 2 回， 1 回 30 分）である．なお，
WKO は本研究におけるリュックサック型体幹装具と同様のもので，重さ
は 1kg で，重り位置は背部の第 10 胸椎から第 4 腰椎の間である． Sinaki
らは， WKO の効果は患者自身が体幹姿勢への知覚を高めることであると
述べている．運動プログラム実施の結果，歩行速度が増大したが，これは
ケイデンスの増大によるものでステップ長の変化はなかった．ステップ長
が変化しなかった要因として，運動プログラムに下肢の筋力強化が含まれ
ておらず，運動プログラムの実施前後で下肢筋力に変化がなかったためと
推察している．これらの研究は脊柱変形を有する高齢者においてもトレー
ニングによって歩行速度が増大できることを示しているが，さらに体幹姿
勢の変化に対して下肢の動きを適応させるようなトレーニングを行うと，
より歩行能力は改善する可能性があることを示唆している．以下では「体
幹の姿勢変化に対する下肢動作の適応」という観点から，歩行能力改善の
ためのトレーニング方法を考える．  
 
8 .2  体幹の姿勢変化に下肢動作を適応させるトレーニング方法  
Sinaki ら（ 2002， 2005 a， 2005 b）の研究では， 4 週間の運動プログラ
ム実施による歩行速度の増大は，ケイデンスの増大によるものでステップ
長に変化はなかったが，これは一般的な高齢者歩行の特徴とも一致する．
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高齢者歩行の特徴は，主にステップ長の低下を要因とする歩行速度の低下
であり，ケイデンスに関しては若年者と大きな違いはないとされる（古名
ら， 1995；西澤ら， 2000）．岡田（ 2001）は，高齢者歩行でステップ長が
低下する要因として足関節底屈機能の低下を指摘している．即ち，足関節
における底屈トルク，関節角速度および可動範囲が低下することで，足関
節のパワー発揮が低下し，そのためステップ長が低下すると述べている．
そして，高齢者の歩行機能を維持・改善するには足関節底屈筋群の筋力強
化と足関節まわりの柔軟性を高めるとともに，歩行動作では足関節底屈に
よる地面の蹴りを強く意識し，大股で歩くことを推奨している．吴ら（ 2005）
は，高齢者の歩行能力の低下を抑制し，体力維持のための歩行トレーニン
グの手段の一つとして，「大股に」「踵から着地するように」および「腕を
前後に振るように」という動作を意識的に強調することで，歩幅を拡大さ
せる効果があったと報告している．  
第 4 章，第 5 章において若年者と高齢者の体幹前傾歩行を分析した結果，
体幹前傾姿勢で歩行する高齢者では，立脚期において足関節底屈筋群の正
仕事の発揮を抑え，負仕事を増大させることで身体の前方加速を抑え，体
幹前傾姿勢に伴う踵接地時のブレーキ距離の短縮に適応し，安全に歩行し
てい る こ とが 示 唆 され た （ Figure 5.11）． よっ て歩 行 ト レー ニ ン グで は，
「上半身を起こしながら，後脚で地面を強く蹴りなさい」と指導すること
が 有 効 と 考 え ら れ る が ， 体 幹 姿 勢 が 矯 正 で き な い 高 齢 者 で は ， 足 部 の
Push-off を強調し過ぎない方が良い場合もあると考えられる（ Figure 8 .1）． 
高齢者の体幹前傾歩行では，股関節正仕事が増大することで足関節正仕
事の低下を代償していると考えられるので，体幹姿勢が矯正できない場合
には，「踵が接地したら踵で地面を引っ張るようして体を前へ運びなさい」
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と指導することで，立脚前期における股関節伸展筋群の短縮性収縮を強め
ることが効果的と考えられる．また，体幹前傾角度が 15°より大きくなる
と膝関節伸展トルクの負仕事も増大するので（ Figure  5 .8），体幹が大きく
前傾している高齢者では股関節伸展筋群の短縮性収縮に加えて膝関節伸展
筋群の伸張性収縮の強さを維持するトレーニングも必要になると考えられ
る（ Figure 8 .2）．高齢者の筋萎縮は筋線維別では速筋線維において顕著で
あり，そのため筋のパワー発揮が低下しやすく，高齢者のパワー向上のト
レーニングとしては，軽度から中程度の負荷（ 1 Repetit ion Maximum の
40%から 60%）で速い速度で 6 から 10 回の動作を 1 から 3 セット行う方
法が推奨されている（ Baechle と Earle，2010）．但し，変形性脊椎症患者
では変形性膝関節症などの下肢関節疾患を合併する場合もあるので，トレ
ーニングによる痛みの悪化がないかなどの注意が必要であろう．  
脊 柱 後 弯 変 形 で 体 幹 屈 曲 姿 勢 を と る 高 齢 者 で は 転 倒 リ ス ク が 高 い こ と
が報告されている（ Kado ら，2005）．よって体幹前傾歩行をする高齢者の
トレーニングでは，特に転倒を予防するための安全性の面から検討する必
要がある．転倒のきっかけの一つに足部の躓きがあるが，Murray ら（ 1969）
は，歩行の遊脚期におけるつま先の高さの最小値（フットクリアランス）
を高齢者と若年者で比較すると，高齢者のフットクリアランスは若年者よ
りも大きく（つま先位置が高い），高齢者では安全のために過度にフットク
リアランスを大きくしていると述べている．西澤ら（ 1998）は， 644 名の
高齢者と 45 名の若年者を対象に歩行動作を計測し，フットクリアランス
について検討した．その結果，高齢者群のフットクリアランスは若年者群
より大きく，加齢によるフットクリアランスの低下はないことを示した．
ただし高齢者では遊脚期において膝関節が屈曲しにくいことの補償として，
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積極的に足関節の背屈を行い，その結果としてフットクリアランスが保た
れている可能性を示唆している．  
正常歩行において遊脚期における膝関節屈曲は，主につま先離地前に発
揮される股関節屈曲トルクによる大腿の振り出しによって生じる受動的な
動きであるとされる（窪田ら， 1995 a）．第 4 章，第 5 章で体幹前傾歩行
では，つま先離地前の股関節屈曲トルクの発揮が抑えられることが分かっ
た（ Figure 4.4， 5.3）．よって過度な体幹前傾姿勢は，振出し脚の受動的
な膝関節屈曲を生じづらくさせ，さらに西澤ら（ 1998）が指摘するような
足関節背屈の補償が十分に出来ない高齢者の場合には，障害物などへ躓き
やすくなるとも考えられる．  
歩行中に体幹に加わるモーメントは，矢状面内では左右の股関節屈曲・
伸展モーメントの和の反作用であることから（江原ら， 2002），体幹前傾
姿勢を保持したままでつま先離地前の股関節屈曲トルクの発揮を大きくす
るには，反対脚の立脚前期における股関節伸展トルクの発揮を大きくする
必要がある．よって股関節伸展筋群の短縮性収縮の強化は躓きによる転倒
の予防にも役立つと考えられる．  
歩行の両脚支持期においては，前脚側骨盤へは後ろ向きの関節力が加わ
り，後脚側骨盤へは前向きの関節力が加わる（ Figure  6 .13）．前脚の股関
節伸展トルクが増大し，後脚の股関節屈曲トルクが発揮しやすくなると，
遊脚側大腿の前方加速が増大し，股関節力パワーによる体幹から遊脚側大
腿への力学的エネルギーの流れも大きくなると考えられる．よって歩行ト
レーニングでは，両脚支持期において「前脚と後脚の大腿を挟み込むよう
にしなさい」と指導することで，体幹姿勢が安定して後脚が前方へ引き出
されるとともに，左右下肢間の力学的エネルギーの流れが大きくなり，歩
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行速度維持のための力学的エネルギー利用の有効性を高めることに役立つ
と考えられる（ Figure 8 .3）．これらのトレーニングの進め方は，高齢者が
理解しやすいように工夫する必要があろう．例えば，トレーニングの初期
では Figure 8 .2 に示したような単関節のみを動かす簡単な運動から実施し，
続いて，前後脚の挟み込み動作といった協調的な動きを習得していくこと
が効果的であると考えられる．  
高齢者が用いる歩行補助具の一つにシルバーカーがある．シルバーカー
とは 4 輪以上で，ハンドル，フレーム，ストッパ等で構成され，主に自立
歩行の可能な高齢者が長距離を移動する際に用いるものである（山下ら，
2015）．Takanokura（ 2010）は，シルバーカーの使用方法はユーザーの身
体特性に依存しており，筋力が低下して前屈みになっているユーザーの場
合は，ハンドル位置を低くしつつも可能な限り体幹の前傾角を小さくする
ようにして，もたれかかるようにハンドルを強く押し下げることで，上半
身と下肢への身体負担を軽減できることを報告している．さらに一般的な
歩行補助具として T 字型の杖がある． T 字杖の長さ基準は，立位姿勢で肘
関節が屈曲 30 度になる高さ，または立位姿勢での大転子の高さだが，円
背の有無や歩容に応じて長さの調整が必要であるとされる（千野ら，2009）． 
第 5 章では，体幹の前傾角度が 15°以上になると，体幹の姿勢保持と支
持脚の大きな屈伸動作に対応するため下肢関節の力学的仕事が大きくなり
力学的エネルギー利用の有効性が低下することが分かった（ Figure 5 .8，
5.9）．よって脊柱後弯変形を有する高齢者がシルバーカーや T 字杖を利用
する場合は，体幹前傾角度が 15°以下になるようシルバーカーのハンドル
位置や杖の長さを設定することで，歩行動作における力学的エネルギー利
用の有効性の改善が期待できると考えられる．  
  
Figure 8 .1
suggest ions for  
 
 Character ist ics  o f  the trunk forward leaned walking and 
training ef f ic iently.
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 Figure 8 .2
extensor.
 Muscle  strength training for  the hip extensor and the knee 
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Figure 8 .3
improvement
 
 The sc issors motion during double support  phase for  
 o f  the  walking in the  e lderly  with trunk leaning forward.
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本研究では高齢者における体幹後傾歩行を調べていない．よって以下で
は第 4 章で得られた若年者における体幹後傾歩行の知見からトレーニング
方法を考える．  
体 幹 後 傾 歩 行 は 立 脚 中 期 か ら 後 期 に か け て 体 幹 の 後 傾 姿 勢 を 保 持 し た
まま股関節の過度の伸展を防ぐため股関節屈曲トルクの負パワーが増大し，
下肢三関節合計の力学的仕事も増大するので，歩行速度維持のための力学
的エネルギー利用の有効性は低下することが分かった（ Figure  4.8，4.10）．
名倉ら（ 2000）は，生体力学モデルによる大腰筋の機能解析を行い，大腰
筋は股関節を屈曲させ腰椎および骨盤に対してはこれを支持・安定化する
作用を有しており，人の直立二足歩行に適した形態，機能を持っているが，
腰椎を大腰筋の圧縮力によって支持することは，腰椎に多大な力学的スト
レスを生じ，結果として腰痛や椎間板ヘルニアのような病態を招く恐れが
あるとしている．体幹後傾歩行では，立脚期の股関節屈曲トルクが固有歩
行より大きかったことから（ Figure  4 .5），大腰筋の筋活動は固有歩行に比
べて高い可能性がある．このことは，体幹後傾歩行が腰痛や椎間板ヘルニ
アの誘因の一つになり得ることを示唆すると考えられる．  
体幹後傾姿勢の高齢者が，筋力低下のため大きな股関節屈曲トルクを発
揮できない場合には，下肢の振り出しが十分でなかったり，障害物を跨ぐ
ために下肢を拳上できなかったりして躓く恐れがあるとも考えられる．体
幹後傾姿勢をとりやすい凹円背は，胸椎後弯増強による上胴の前傾を立て
直すために代償的に腰椎前弯を強めた姿勢であり，また，棘突起などの腰
椎の後部要素が体重支持の役割を果たしていることから（佐藤ら，1985），
体幹腹筋群や脊柱起立筋群の筋力強化などにより過剰な腰椎前弯を弱め体
幹後傾角度を小さくすることで，股関節屈曲筋群の体幹姿勢保持への負担
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を軽減させることは，歩行速度維持のための力学的エネルギー利用の有効
性を改善させるとともに，腰痛の悪化や躓きによる転倒の予防に有効であ
ると考えられる（ Figure 8 .4）．  
 
変 形 性 脊 椎 症 患 者 の 歩 行 動 作 に お い て 左 右 下 肢 間 で 力 学 的 エ ネ ル ギ ー
を流す，あるいは伝達するための骨盤の動きに関する先行研究は見当たら
ない．第 6 章では，脊柱変形を有する高齢者の歩行動作では身体部分間で
の力学的エネルギーの伝達が小さく，発揮した力学的エネルギーが有効に
利用されていなことが示唆され（ Figure 6 .4， 6.5），このことの要因の一
つとして，立脚前期から中期に股関節外転トルクの正パワーが発揮されず
（ Figure  6 .16），骨盤側屈角速度が小さいため遊脚側股関節の上方速度が
小さくなり（ Figure 6 .11， 6.12），遊脚前期で体幹から遊脚側大腿へ流れ
る股関節力パワーが小さくなることが分かった（ Figure 6 .14）．  
こ れ ら の こ と か ら 歩 行 ト レ ー ニ ン グ で は ， つ ま 先 離 地 の タ イ ミ ン グ で
「前脚側に腰が移動し過ぎないようにしなさい」または「後脚側の骨盤を
斜め上に引き出すようにして下肢を振り出しなさい」と指導することで立
脚側股関節の過剰な内転を抑え，股関節力パワーによる体幹から遊脚側大
腿への力学的エネルギーの流れが大きくできると考えられる（ Figure 8 .5）．
このタイミングでは立脚側の股関節外転筋群が 1 歩行周期のなかで最も大
きな外転トルクを発揮して，収縮様式が伸張性から短縮性へと変化するの
で，股関節外転筋群の筋力強化ではゴムチューブなどを用いて股関節内転
方向への負荷をかけた状態で，収縮様式を伸張性から短縮性へと素早く切
り替えるトレーニングが効果的と考えられる．また，脊柱変形が軽度の場
合には，予防的なトレーニングとして，重錘バンドやウォーターバックな  
  
Figure  8.4
suggest ions for  
 
 Character ist ics  o f  the  trunk backward leaned walking and 
training ef f ic iently.
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Figure 8 .5
between le ft  and r ight legs  during walking.
 
 The pelvic  motion to  inc
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どを利用して足関節まわりや体幹に重り負荷を加えて歩行することで，立
脚期の股関節外転筋群への負荷が高まり骨盤側屈角速度を維持することに
役立つと考えられる．  
 
脊 柱 後 弯 変 形 を 有 す る 高 齢 者 に 対 し て 処 方 さ れ る リ ュ ッ ク サ ッ ク 型 体
幹装具は，姿勢や歩行を改善させるとともに，腰痛を軽減させる効果があ
ったと報告されているが（ Watanabe ら， 1995；田中ら， 2000），実際に
リュックサック型体幹装具が体幹を伸展させるモーメントをどの程度生じ
させるかを定量的に調べた研究はなかった．  
第 5 章では，リュックサック型体幹装具が歩行中の変形性脊椎症患者の
体幹自重モーメントに及ぼす影響について，重りの位置が異なる背部装具，
腰部装具および骨盤装具の 3 種類を用いて検討した．その結果，背部装具
および骨盤装具における下胴下端まわりの前傾モーメントは，健常者群よ
り有意に小さかった（ Table  5 .3）．これは背部装具と骨盤装具を装着する
ことで重力による後傾モーメントが増大するためであった．また，水平前
後方向の力によるモーメントは，重力によるモーメントよりも最大で約 5
倍大きく，正味のモーメントに最も大きく影響を及ぼしていることから，
リュックサック型体幹装具における重り位置と重量は，歩行のブレーキ局
面 で 減 速 が 大 き く な り 過 ぎ な い よ う 調 節 す る 必 要 が あ る こ と が 分 か っ た
（ Figure 5 .2）．  
脊柱変形のパターンや程度には個人差があり，装具が体幹自重モーメン
トへ及ぼす影響も異なり，脊柱後弯変形が大きい場合には装具によって体
幹は起き上がり易くなるとも推察されるが，装具によって体幹前傾角度が
大きくなり体幹前傾モーメントが大きくなる場合もあった．よって，脊柱
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起立筋の筋力低下や腰背部痛を有する変形性脊椎症患者へのリュックサッ
ク型体幹装具の適合性の評価では，装具装着後の体幹姿勢の変化をみる必
要があり，体幹が後傾する場合は装具の効果が期待できるが，装着によっ
て体幹が前傾する場合は効果が無いばかりか腰背部痛を悪化させる危険も
あると考えられる．また装具の装着で骨盤の動きが小さくなると，身体部
分間の力学的エネルギー伝達量が小さくなる傾向がみられたので（ Figure  
5 .8，5.9），装具によって骨盤側屈・回旋の動きが過剰に制限されていない
かを確認する必要があると考えられる．  
こ れ ら の こ と か ら 脊 柱 後 弯 変 形 を 有 す る 患 者 へ の 背 部 装 具 と 骨 盤 装 具
は腰背部筋群への負担を軽減させる効果があると考えられるが，さらに患
者固有の体幹姿勢と歩行速度を考慮して装具の重り位置を調節することで，
リュックサック型体幹装具の適合性はより向上すると推察される．但し，
Sinaki ら（ 2002， 2005 a， 2005 b）が述べているように，リュックサッ
ク型体幹装具の効果の一つが，患者自身が体幹姿勢への知覚を高めること
であるとすると，装具処方の際には患者に装具の目的を説明するとともに，
患者自身が体幹を起こす意識を高める必要があろう．  
 
8 .3  まとめ  
リハビリテーションの臨床において，変形性脊椎症患者の歩行能力を改
善させるためには，体幹の姿勢改善を目的としたトレーニングとともに，
脊柱変形の進行の程度を考慮した適切な下肢のトレーニングが必要である．
Figure  8.6 は，本章で述べた「体幹の姿勢変化に対する下肢動作の適応」
の観点から考えたトレーニング方法を，脊柱変形の進行の程度と対応させ
てまとめたものである．本研究の結果から引き出したトレーニング方法へ
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の示唆をまとめると，以下のようになる．  
①  左右下肢間の力学的エネルギー伝達を大きくして発揮した力学的エネ
ルギーを有効に使うには骨盤の側屈角速度を大きくする必要があるの
で，歩行トレーニングではつま先離地のタイミングで遊脚側股関節を
素早く前上方へ引き出す動きを習得すること，筋力強化では特に股関
節外転筋群の短縮性収縮を強化することが重要である．  
②  体幹前傾歩行の場合，立脚前期に股関節伸展トルクが大きな正パワー
を発揮すると，体幹姿勢が安定し，後脚が前方へ振り出しやすくなる
ので，歩行トレーニングでは前後脚の挟み込み動作を強調することが
有効である．また，股関節伸展筋群の短縮性収縮を強化することは歩
行速度維持および転倒予防に重要であると考えられる．さらに，重度
の脊柱変形のため自力で体幹姿勢を前傾位から直立位へと矯正するこ
とが困難な場合は，ストレッチによる脊柱伸展可動域の改善，体幹筋
群の筋力強化を行うとともに，リュックサック型体幹装具またはシル
バーカーの利用などによって体幹姿勢を前傾 15 度より小さくすること
が，長距離の歩行を楽にするために役立つと考えられる．  
③  体幹後傾歩行の場合，体幹筋群の筋力強化を行い過剰な腰椎前弯を矯
正して体幹後傾角度を小さくすることが，股関節屈曲筋群の体幹姿勢
保持への負担を軽減し，歩行速度維持のための力学的エネルギー利用
の有効性を改善させるとともに，腰痛や転倒の予防に有効であると考
えられる．  
  
 Figure  8.6
elderly  with spinal  deformit ies .
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第９章 結論 
 
本研究の目的は，脊柱変形を有する高齢者，健常高齢者および健常若年
者の歩行動作をバイオメカニクス的に分析し，体幹姿勢の変化が歩行動作
へ及ぼす影響を明らかにすることで，体幹の姿勢変化に対する下肢動作の
適応という観点から脊柱変形を有する高齢者の歩行能力を高めるための動
作技術，筋力強化および補装具の活用などのトレーニング方法への示唆を
得ることであった．  
 
本研究の結果と考察から以下のような結論が引き出せるであろう．  
(1)  体幹傾斜が歩行動作へ及ぼす影響について  
①  体幹前傾 10°では下肢三関節合計の力学的仕事は固有歩行と同等で
あり力学的エネルギー利用の有効性は変化しないが，体幹後傾 10°
では力学的仕事が増大し力学的エネルギー利用の有効性が低下した． 
②  体幹前傾が 15°以上になると，体幹の姿勢保持と支持脚の大きな屈
伸動作に対応するため股関節正仕事と膝関節負仕事が大きくなり力
学的エネルギー利用の有効性が低下した．  
③  高齢者の体幹前傾歩行における力学的エネルギー利用の有効性は，
若年者の体幹前傾歩行より有意に低く，若年者では体幹が前傾して
も足関節負仕事に変化はないが，高齢者では足関節負仕事が増大し
た．  
このように，体幹が傾斜すると歩行動作における下肢関節の力学的仕事
が変化し，力学的エネルギー利用の有効性は低下した．また，高齢者では
体幹前傾角度と歩行速度が若年者と同程度であっても，高齢者では歩行速
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度を減速させる足関節負仕事が増大するので，力学的エネルギー利用の有
効性はより低くなった．  
 
(2)  脊柱変形が歩行中の左右下肢間の力学的エネルギーの流れに及ぼす影
響について  
①  変形性脊椎症患者の歩行動作では身体部分間での力学的エネルギー
の伝達が小さく，発揮した力学的エネルギーが有効に利用されてい
なことが示唆された．  
②  変形性脊椎症患者では立脚前期から中期に股関節外転トルクの正パ
ワーが発揮されず，骨盤側屈角速度が小さいため遊脚側股関節の上
方速度が小さくなり，遊脚前期で体幹から遊脚側大腿へ流れる股関
節力パワーも小さくなった．  
このように，変形性脊椎症患者の歩行動作では立脚期における股関節外
転筋群の力発揮が健常高齢者とは異なり，骨盤を介した股関節力パワーに
よる左右下肢間の力学的エネルギーの流れが小さかった．  
 
(3)  変形性脊椎症患者の歩行動作に及ぼすリュックサック型およびベルト
型体幹装具の効果について  
①  背部装具，腰部装具および骨盤装具のいずれにおいても歩行中の体
幹姿勢や歩容に有意な変化はみられなかった．  
②  背部装具と骨盤装具では体幹の前傾モーメントが減少した．  
③  歩行動作においては水平前後方向の力によるモーメントが重力によ
るモーメントよりも最大で約 5 倍大きく，正味のモーメントに最も
大きく影響を及ぼしていた．  
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④  背部装具，腰部装具および骨盤装具のいずれも下肢関節の力学的仕
事および力学的エネルギーの有効性指数に有意な変化はないが，背
部装具と腰部装具では身体部分間の力学的エネルギー伝達量が小さ
くなる傾向があった．  
⑤  脊柱変形のパターンや程度には個人差があり，装具が体幹自重モー
メントへ及ぼす影響も異なっており，脊柱後弯変形が大きい場合に
は装具によって体幹は起き上がり易くなるとも推察されるが，装具
によって体幹前傾角度が大きくなり体幹前傾モーメントが大きくな
る場合もあった．  
このように，リュックサック型およびベルト型体幹装具は歩行動作にお
ける下肢への影響は小さいが，体幹前傾モーメントを減少させることで腰
背部筋群への負担を軽減させる効果があり，脊柱起立筋の筋力低下や腰痛
を有する変形性脊椎症患者への補装具として有効であると考えられる．  
 
(4)  トレーニング方法への示唆について  
①  左右下肢間の力学的エネルギー伝達を大きくして発揮した力学的エ
ネルギーを有効に使うには骨盤の側屈角速度を大きくする必要があ
るので，歩行トレーニングではつま先離地のタイミングで遊脚側股
関節を素早く前上方へ引き出す動きを習得すること，筋力強化では
特に股関節外転筋群の短縮性収縮を強化することが重要である．  
②  体幹前傾歩行の場合，立脚前期に股関節伸展トルクが大きな正パワ
ーを発揮すると，体幹姿勢が安定し，後脚が前方へ振り出しやすく
なるので，歩行トレーニングでは前後脚の挟み込み動作を強調する
ことが有効である．また，股関節伸展筋群の短縮性収縮を強化する
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ことは歩行速度維持および転倒予防に重要であると考えられる．さ
らに，重度の脊柱変形のため自力で体幹姿勢を前傾位から直立位へ
と矯正することが困難な場合は，ストレッチによる脊柱伸展可動域
の改善，体幹筋群の筋力強化を行うとともに，リュックサック型体
幹装具またはシルバーカーの利用などによって体幹姿勢を前傾 15°
より小さくすることが，長距離の歩行を楽にするために役立つと考
えられる．  
③  体幹後傾歩行の場合，体幹筋群の筋力強化を行い過剰な腰椎前弯を
矯正して体幹後傾角度を小さくすることが，股関節屈曲筋群の体幹
姿勢保持への負担を軽減し，歩行速度維持のための力学的エネルギ
ー利用の有効性を改善させるとともに，腰痛や転倒の予防に有効で
あると考えられる．  
このように「体幹の姿勢変化に対する下肢動作の適応」という観点から
トレーニング方法への示唆を引き出すことができた．従来の変形性脊椎症
患者に対するトレーニング方法の多くが体幹姿勢の改善を目的としている
ので，本研究の成果は脊柱変形を有する高齢者の歩行能力を高めるための
トレーニング方法の新たな方向性を示すものである．  
 
(5)  今後の課題  
本研究は，変形性脊椎症患者，健常高齢者および健常若年者を対象と
して，平地環境における直進方向の歩行動作について，体幹姿勢の変化
が下肢の動作へ及ぼす影響を分析し，トレーニング方法への示唆を導い
たものである．したがって今後は，本研究で提案したトレーニング方法
の妥当性に関して介入研究で検証する必要がある．また本研究の体幹後
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傾歩行に関する分析では若年者のみを対象としたので，今後は高齢者を
対象とした分析も行い，体幹後傾が歩行動作に及ぼす影響について若年
者と高齢者の違いについて検討する必要があろう．さらに障害物の跨ぎ
越し動作，階段昇降，坂道歩行，方向転換，荷物の運搬や傘を手で持っ
た状態での歩行など，本研究では扱っていないが日常生活場面で想定さ
れるこれらの状況についても，体幹姿勢の変化が動作へ及ぼす影響をバ
イオメカニクス的に検討することが，脊柱変形を有する高齢者の日常生
活 全 般 に わ た る 歩 行 能 力 を 高 め る 包 括 的 な ト レ ー ニ ン グ 方 法 を 確 立 す
るために必要であろう．  
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